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Los  tendones  son  los  encargados  de  transmitir  las  fuerzas  del 
músculo  al  hueso.  Estos  tejidos  poseen  una  actividad  celular  escasa  y 
poca capacidad de regenerarse; por ello cuando sufren una lesión grave 
y parte del tejido se ha perdido, se requiere el uso de prótesis. Debido a 
los  numerosos problemas que presentan  las  prótesis  actuales,  el  gran 
reto  de  este  trabajo  ha  sido  el  desarrollo  de  un  nuevo  concepto  de 
prótesis  tendinosa  diseñada  siguiendo  las  estrategias  de  la  Ingeniería 
Tisular  del  tendón.  El  objetivo  que  persigue  esta  tesis  es  el  diseño  y 
fabricación  de  una  prótesis  biodegradable  que  cuente  con  las 
propiedades mecánicas y biológicas adecuadas que  la hagan apta para 
la  regeneración  de  cualquier  tendón. Como  el  tejido  del  ligamento  es 
muy similar al del tendón, esta prótesis podría ser también un punto de 
partida para una prótesis de ligamento. 
El  prototipo  de  prótesis  consta  de  un  trenzado  hueco  de  ácido 
poliláctico  (PLA),  que  reproduce  el  comportamiento  mecánico  del 
tendón natural. El hueco del trenzado va relleno de una combinación de 
micropartículas de ácido poli(L‐láctico) PLLA y ácido hialurónico (HA), 
que  sirven  de  soporte  (scaffold)  a  las  células  que  promoverán  la 
regeneración  del  tejido.  La  parte  exterior  del  trenzado  lleva  un 




Para  verificar  que  el  nuevo  concepto  de  prótesis  era  apto  para  la 
regeneración  del  tendón,  los  distintos  componentes  que  forman  la 
prótesis  fueron  inicialmente  sintetizados  y  caracterizados  física, 
mecánica  y  biológicamente.  Se  comprobó  que  las  estructuras 
tridimensionales  y  los  polímeros  seleccionados  mostraban  adecuadas 
propiedades para la regeneración del tendón. Además fueron realizados 
cultivos de células madre mesenquimales provenientes de médula ósea 
humana  sobre  algunos  de  los  soportes  tridimensionales 




de  células  más  micropartículas)  las  células  continuaban  viables  y 
proliferando.  También  se  estudió  el  comportamiento  celular  en  el 
prototipo  de  prótesis  bajo  un  estímulo mecánico  (régimen  dinámico) 
durante  14  días.  Para  este  ensayo  se  diseñó  y  fabricó  un  biorreactor 
capaz  de  transmitir  estímulos  de  tracción  al  prototipo  de  prótesis 
evaluado. Al comparar la respuesta celular debida al estímulo mecánico 
con  ensayos  realizados  en  régimen  estático  se  observó  que  el 
biorreactor  afectaba  positivamente  el  comportamiento  de  las  células 
generando  diferencias  morfológicas,  incrementando  la  producción  de 
matriz  extracelular,  y  estimulando  además  el  alineamiento  celular. 








l'os.  Aquests  teixits  posseeixen  una  activitat  cel·lular  escassa  i  poca 
capacitat de regenerar‐se; a causa d'açò quan pateixen una lesió greu i 
part  del  teixit  s'ha  perdut,  es  requereix  l'ús  de  pròtesis.  A  causa  dels 
nombrosos problemes que presenten les pròtesis actuals, el gran repte 
d'aquest  treball  ha  sigut  el  desenvolupament  d'un  nou  concepte  de 
pròtesi  tendinosa  dissenyada  seguint  les  estratègies  de  l'Enginyeria 
Tissular del tendó. L'objectiu que persegueix aquesta tesi és el disseny i 
fabricació d'una pròtesi biodegradable que compte amb  les propietats 
mecàniques  i  biològiques  adequades  que  la  facen  apta  per  a  la 
regeneració  de  qualsevol  tendó.  Com  el  teixit  del  lligament  és  molt 




trenat  va  farcit  d'una  combinació  de  micropartícules  d'àcid  poli(L‐
làctic) PLLA i àcid hialurònic (HA), que serveixen de suport (scaffold) a 
les cèl·lules que promouran la regeneració del teixit. La part exterior del 
trenat  porta  un  recobriment  d'HA  que  evita  les  adherències  de  la 
pròtesi  amb  els  teixits  circumdants,  permetent  a  més,  el 
subministrament de nutrients a les cèl·lules de l'interior de la trena. 
 V 
Per  a  verificar  que  el  nou  concepte  de  pròtesis  era  apte  per  a  la 
regeneració del tendó, els diferents components que formen la pròtesi 
van  ser  inicialment  sintetitzats  i  caracteritzats  física,  mecànica  i 
biológicament.  Es  va  comprovar  que  les  estructures  tridimensionals  i 






de  pròtesis  i  es  va  comprovar  que  una  vegada  assemblat  (trena  amb 
farciment  de  cèl·lules  més  micropartícules),  les  cèl·lules  continuaven 
viables i proliferant. També es va estudiar el comportament cel·lular en 
el prototip de pròtesi sota un estímul mecànic (règim dinàmic) durant 
14  dies.  Per  a  aquest  assaig  es  va  dissenyar  i  es  va  fabricar  un 
biorreactor  capaç  de  transmetre  estímuls  de  tracció  al  prototip  de 
pròtesi  avaluat.  En  comparar  la  resposta  cel·lular  deguda  a  l'estímul 
mecànic  amb assajos  realitzats  en  règim estàtic  es  va observar  que  el 
biorreactor  afectava  positivament  el  comportament  de  les  cèl·lules 
generant  diferències  morfològiques,  incrementant  la  producció  de 
matriu  extracel·lular,  i  a  més  estimulant  l'alineament  cel·lular.  Tots 
aquests  factors  suggereixen  que  el  prototip  de  pròtesi  dissenyat 





Tendons are responsible  for  transmitting the  forces  from muscle  to 
bone. These tissues have a low cellular activity and reduced capacity for 
regeneration.  Thus,  when  tendons  suffer  a  serious  injury  and  some 
tissue is lost, the use of prosthesis is required. The prosthesis currently 
available  in  the  market  show  many  problems.  Hence,  the  great 
challenge of  this work has been  the development of  a new concept of 
tendon  prosthesis  designed  following  the  strategies  of  tissue 
engineering  of  tendon.  The main  objective  of  this  thesis  is  the  design 
and  manufacture  of  a  biodegradable  prosthesis  with  the  appropriate 
mechanical  and  biological  properties  that make  it  suitable  for  tendon 
regeneration. As  ligament  tissue  is  very  similar  to  that of  tendon,  this 
prosthesis could be also a starting point for ligament prosthesis. 
The  tendon  prototype  prosthesis  consists  of  a  hollow  braided 
polylactic  acid  (PLA),  which  reproduces  the  mechanical  behaviour  of 
natural  tendon.  This  hollow  braided  is  filled  with  a  combination  of 
microparticles of poly(L‐lactide) PLLA and hyaluronic acid (HA), which 
acts as a hosting structure (scaffold) for the cells that will promote the 
tendon  regeneration.  The  outer  of  the  braid  is  covered  with  a  HA 
coating  in  order  to  prevent  adhesion  of  the  prosthesis  with  the 




tendon  regeneration,  the  components  of  the  prosthesis  were 
synthesized and physical, mechanical and biologically characterized. In 
order  to  validate  whether  the  properties  of  the  components  were 
adequate  for  tendon  regeneration,  analysis  of  the  three‐dimensional 
structures  and  polymers  selected  was  performed.  Mesenchymal  stem 
cells from human bone marrow were seeded in vitro on some of the 3D 
components  of  the  prototype  (PLLA  microparticles  and  braid), 
promoting stem cell differentiation to tenocytes. 
Finally,  cellular  behaviour  was  characterized  on  the  assembled 
prototype prosthesis (braid with microparticles and cells), showing that 
cells  remained  viable  and  proliferative.  The  cellular  behaviour  in  the 
prototype  of  prosthesis  under  a  mechanical  stimulus  (dynamic 
conditions)  along  14  days was  also  studied.  For  this  test  a  bioreactor 
capable  of  transmitting  straightening  stimulus  to  the  evaluated 
prototype  prosthesis was  designed  and manufactured.  Comparison  of 
the  cellular  response  due  to mechanical  stimulation with  appropriate 
tests  under  static  conditions  showed  that  the  designed  bioreactor 
positively  affected  the  behaviour  of  cells  generating  morphological 
differences, increasing extracellular matrix production, and stimulating 
cell  alignment.  All  these  factors  suggest  that  the  prosthesis  prototype 
















































































de  colágeno  y  una  actividad  celular  escasa.  Además  poseen  una 
estructura,  una  morfología  y  un  comportamiento  biomecánico  muy 
similar.  Este  capítulo  se  va  a  centrar  en  describir  brevemente  el 







de  la  transmisión  de  las  fuerzas  del  músculo  al  hueso,  y  al  hacerlo, 
permite el movimiento y mejora la estabilidad de la articulación [1]. 
Desde  el  punto  de  vista  macroscópico,  los  tendones  sanos  son 
blancos y brillantes, firmes al tacto pero flexibles. Su grosor, longitud y 
morfología  varían  en  función  de  la  potencia  muscular  y  de  su 
localización; así,  los  tendones cercanos al  tronco son gruesos y cortos, 
mientras que  los  localizados en  las zonas acras  (como  los de manos y 
pies)  son  tendones  estrechos  y  muy  largos.  Microscópicamente,  el 
Capítulo 1 
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producen  todos  los  componentes  extracelulares  del  tendón.  Estas 
células  son  fibroblastos  (células del  tejido  conectivo)  adaptados en  su 
morfología y función a las condiciones de vida que les brinda el tendón. 
Son  poco  numerosos,  y  su morfología  es  diversa:  alargada,  circular  e 
incluso  triangular,  para  adaptarse  al  espacio  que  les  queda  entre  las 
fibras de colágeno. Las células tendinosas se ocupan de la formación y 
renovación  tanto  de  la  sustancia  fundamental  como  de  las  fibras  de 
colágeno  gracias  a  la  actuación  de  complejas  vías  metabólicas,  que 
acontecen intracelular y extracelularmente.  






de  un  2%;  y  los  mucopolisacáridos  ácidos:  ácido  hialurónico  y 
condroitínsulfato en un 1% [2]. 
El  colágeno  como principal  constituyente del  tendón,  está presente 
en diferentes tipos, siendo el más abundante el colágeno tipo I, el cual 
constituye  el  95%  del  colágeno  total.  El  5%  restante  pertenece  al 
colágeno tipo III y al colágeno tipo V.  Se trata de una proteína fibrosa, 
que  tiene  la  propiedad  del  autoensamblaje,  y  que  se  presenta 
organizada en todos los niveles, desde el microscópico al macroscópico.  
La unidad estructural del colágeno es el tropocolágeno, que a su vez 
proviene  del  procolágeno  formado  en  el  retículo  endoplasmático 
rugoso  de  los  tenocitos  y  está  constituido  por  tres  cadenas 
polipeptídicas,  dos  cadenas  α1  y  una  cadena  α2.  En  general,  los 
aminoácidos  que  forman  la  cadena  α  siguen  la  secuencia,  glicina‐x‐y, 
donde  en  la mayoría  de  los  casos,  “x”  es  prolina  e  “y”  hidroxiprolina; 
esta secuencia se repite una y otra vez. El procolágeno, en el aparato de 
Golgi, adquiere forma de hélice y posteriormente es transportado hasta 
la membrana  celular,  desde donde  se  secreta  al  exterior.  En  la matriz 
extracelular,  el  procolágeno  se  convierte  en  tropocolágeno  insoluble. 





Fig.  1.2 Formación de una  fibrilla de  colágeno  tipo  I: A)  aminoácidos unidos 
formando una cadena α, donde la glicina ocupa la tercera posición (círculos en 
negro),  B  y  C)  tres  cadenas  α  formando  la  triple  hélice  de  la  molécula  de 
procolágeno.  Estas  cadenas  están  rodeadas  por  una  fina  capa  de 
proteoglicanos  y  glicosaminoglicanos,  D)  el  procolágeno  se  convierte  en 
tropocolágeno  que  se  une  para  formar  microfibrillas,  E)  microfibrillas 
rodeadas por proteoglicanos y glicosaminoglicanos. (Figura modificada de [2]) 
 
Una  vez  formadas  las  microfibrillas,  éstas  se  unen  entre  sí  dando 
lugar a  la  fibrilla de  colágeno. Las  fibrillas,  a  su vez,  se unen en haces 















fascículos.  Tanto  los  haces  primarios  como  los  fascículos  están 
rodeados de un tejido conjuntivo que recibe el nombre de endotendón. 
Este  tejido  transporta  los  vasos  sanguíneos,  los  vasos  linfáticos  y  los 
nervios hasta el tendón y a través del mismo. La superficie externa del 
tendón  está  cubierta  por  el  epitendón,  una  capa  fibrosa muy  celular. 




tejidos  circundantes.  En  algunas  áreas,  como  la  vaina  flexora  de  la 
mano, el paratendón se sustituye por una vaina sinovial, compuesta por 
















La  elastina  es  otro  de  los  constituyentes  de  la matriz  extracelular. 
Representa  una  pequeña,  pero  importante,  parte  del  tendón  normal 
(2% de la masa seca del tendón) y es la responsable de su flexibilidad. 
La  elastina  es  una  proteína  insoluble  de  gran  estabilidad,  rica  en 
aminoácidos  hidrófobos  y  que  guarda  una  estrecha  relación  con  el 
tenocito.  Es  el  principal  componente  de  las  fibras  elásticas.  Se 













como  la  glicina  [5].  Contiene  además  dos  aminoácidos  exclusivos: 
desmosina  e  isodesmosina,  que  se  encargan  de  formar  los  enlaces 
covalentes que unen las moléculas de elastina entre sí. Posee una gran 
extensibilidad  recuperable  que  parece  que  es  fundamental  en  el 
proceso de recuperación de las deformaciones sufridas por los haces de 
colágeno. 
El  tercer  componente  importante  que  forma  parte  de  la  matriz 
extracelular del tendón es la denominada sustancia fundamental, la cual 
rodea las células y las fibras del tendón. Es histológicamente amorfa, es 
decir  carece  de  estructura,  y  está  constituida  por  distintos 
proteoglicanos  (macromoléculas  complejas,  constituidas  por  un  eje 
proteico  de  longitud  variable),  a  los  que  se  unen  covalentemente 
cadenas  de  glicosaminoglicanos  (polímeros  lineales  de  unidades 
repetidas  de  disacáridos),  fundamentalmente:  ácido  hialurónico, 
condroitínsulfato 4 y 6. La hidrolización de  los grupos  carboxílicos de 
los  ácidos  urónicos  y  del  sulfato  de  la  condroitina,  junto  con  la 
presencia de enlaces  cruzados  constituye una malla  tridimensional en 
la  que  queda  atrapada  el  agua,  formando  un  gel  por  el  que  difunden 
nutrientes y desechos celulares. 
Los proteoglicanos se presentan en pequeñas cantidades,  siendo su 





del  fibrocartílago  y  ayudan  a  soportar  las  fuerzas  de  compresión.  La 
decorina, representa la mayor parte de proteoglicanos del tendón y se 
caracteriza  por  poseer  una  región  rica  en  leucina,  con  una  cadena  de 




Además  existen  varias  glicoproteínas  presentes  en  la  matriz 
extracelular  del  tendón,  como  son  la  fibronectina  y  la  tenascina  C.  La 
fibronectina  se  encuentra  en  la  superficie  de  colágenos,  y  su  síntesis 
aumenta  para  facilitar  la  curación  de  heridas.  La  tenascina  C,  es  una 
proteína  que  se  encuentra  alrededor  de  las  células  y  las  fibras  de 
colágeno del tendón. Contribuye a la estabilidad mecánica de la matriz 
extracelular a través de su interacción con las fibrillas de colágeno y es 




Una  vez  conocida  la  estructura  y  la  composición  del  tendón  es 
importante  conocer  su  comportamiento  biomecánico.  Los  tendones 
actúan  como  un  muelle  que  almacena  la  energía  del  movimiento,  y 
transfieren eficientemente la fuerza hasta el hueso con una pérdida de 
energía  mínima.  La  respuesta  mecánica  del  tendón  a  las  fuerzas  es 
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variable  y  por  ello,  la mecánica  tendinosa  debe  ser  considerada  para 
cada tendón en particular.  
Gracias a la sustancia fundamental, los tendones son estructuras que 
siguen  un  comportamiento  viscoelástico.  Estas  características 
mecánicas de los tendones se pueden expresar en términos de tensión‐
deformación.  La  relación  entre  la  tensión  y  la  deformación  está  bien 
descrita  por  la  curva  tensión‐deformación  de  la  Fig.  1.5,  en  donde  se 
observan tres zonas distintas [1]: 
‐ Región pie o zona toe (en inglés), en la que se observa  la absorción 
inicial  de  la  fuerza  y  representa  el  estiramiento  de  la  ondulación  del 
tendón.  Esta  ondulación  de  las  fibras  afecta  a  las  propiedades 
mecánicas  del  tendón,  observándose  que  fibras  con  poco  ángulo  de 
ondulación  fallan  antes  que  las  que  presentan  mayor  ángulo  de 
ondulación [8]. En esta zona, el tendón sufre una elongación inicial, una 
deformación  del  2‐3%  de  su  longitud.  Es  una  zona  de  bajo  módulo, 
donde el tendón sigue un comportamiento de un material elástico y las 
fibras  de  colágeno  se  van  estirando  y  se  recuperan  una  vez  ha 
desaparecido la fuerza. 
‐ Región  lineal,  es  la  parte  de  la  curva  donde  las  fibras  pierden  su 
ondulación. La pendiente de esta zona se corresponde con el módulo de 
Young  del  tendón.  En  esta  región  lineal,  el  comportamiento mecánico 
del  tendón  está  gobernado  esencialmente  por  el  estiramiento  de  las 







‐  Región  de  rotura,  en  esta  zona  se  observa  una  progresiva 
elongación del tejido ante mínimas fuerzas de tracción. Esto ocurre por 
haber llegado a  la máxima capacidad de las propiedades biomecánicas 




primer  lugar  un  comportamiento  de  tipo  elástico  hasta  alcanzar  una 
elongación aproximada entre 2% y 3%. A continuación, en  la segunda 







la  primera  y  parte  de  la  segunda  región  de  la  curva  tensión‐




El  tendón  es  una  estructura  relativamente  avascular,  pero  la 





de  flexibilidad  y  del  tamaño  tisular,  estos  cambios  hacen  que  sea  una 
zona  vulnerable  a  las  lesiones,  denominadas distensiones musculares. 
En esta zona la vascularización se origina a nivel de la unión músculo‐
tendinosa de arterias musculares y vasos procedentes de la reflexión de 
la  vaina  tendinosa.  Otra  de  las  zonas  de  vascularización,  es  la  unión 
osteotendinosa,  que  penetra  a  nivel  de  las  inserciones  periósticas  del 
tendón.  En  esta  zona  se  produce  la  inserción  del  tendón  en  el  hueso 




Se  han  descrito  dos  tipos  de  éntesis:  la  éntesis  fibrocartilaginosa  y  la 
éntesis fibrosa. En esta zona, el tendón se transforma gradualmente en 
hueso a  través de una secuencia de capas, desde  tendón normal hasta 
fibrocartílago,  después  a  fibrocartílago  mineralizado  y  finalmente  a 
hueso.  Por  último  la  irrigación  puede  producirse  desde  los  vasos  del 
tejido conjuntivo circundante [10]. 
Hay  que  señalar  que,  en  función  del  tipo  de  tendón,  se  pueden 
diferenciar  en  general  dos  patrones  vasculares;  uno  para  tendones 
extrasinoviales  y  otro  para  tendones  intrasinoviales.  En  los  tendones 
extrasinoviales  como  en  el  caso  del  tendón  de  Aquiles  y  el  tendón 
patelar,  entre otros,   presentan una buena vascularización y  los vasos 
llegan por  todos  los  puntos  de  su  circunferencia  y  recorrido.  Para  los 
intrasinoviales,  como  los  flexores  de  los  dedos  de  las  manos,  la 
vascularización es más pobre y se realiza dentro de la vaina tendinosa 




El  tendón  como  estructura  altamente  especializada 
biomecánicamente,  necesita  sensores  adecuados  y  por  tanto  está 
abundantemente inervado. Dispone fundamentalmente de cuatro tipos 
de  formaciones  nerviosas:  corpúsculos  de  Ruffini,  que  son  receptores 
de  presión  y  reaccionan  lentamente  a  los  cambios  de  presión; 
corpúsculos de Paccini,  que  también  reaccionan a  la presión pero  son 
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de  adaptación  rápida,  ya  que  intervienen  en  la  detección  de 
movimientos  de  aceleración  y  desaceleración;  terminaciones  de Golgi, 
que  son  mecanoreceptores  colocados  en  serie,  relacionados  con  el 
estiramiento  y  tensión  del  tendón  y  distribuidas  por  todo  el  tendón 
predominando  a  nivel  de  la  unión miotendinosa;  y  las  terminaciones 
nerviosas  libres,  que  son  receptores del  dolor de  adaptación  lenta.  La 
mayoría  de  las  terminaciones  nerviosas  aferentes,  también  conocidas 
como  receptoras,  se  sitúan  en  la  unión miotendinosa.  Por  lo  tanto,  la 
inervación  de  la  porción  intermedia  del  tendón  puede  ser  mínima  y 
puede comprometer la detección de procesos patológicos [12].  
Tanto  la  vascularización  como  la  inervación  del  tendón  son 





inicia  una  cascada  de  acontecimientos  para  reparar  el  tejido  dañado 











activa  la  liberación  de  agentes  quimiotácticos  que  atraen  a  células 
inflamatorias  que  migran  hacia  la  zona  lesionada.  Estas  células 
proceden del  tejido circundante  lesionado y de células  intrínsecas que 
surgen de la proliferación de células del epitendón. Estas células migran 
a  la  laceración  y  comienzan  a  sintetizar  diversos  componentes  de  la 
matriz  extracelular.  Además  se  produce  un  aumento  en  la  actividad 
fagocítica  mejorando  la  eliminación  de  los  restos  celulares.  En  la 
siguiente etapa,  la  reparación,  se  continúa con el  reclutamiento de  los 
fibroblastos,  los  cuales  sintetizan  colágeno,  proteoglicanos  y  otros 
componentes  de  la matriz  extracelular  de manera  desorganizada  y  se 
liberan factores de crecimiento. Al  final de esta  fase, el  tejido contiene 
grandes  cantidades  de  células,  agua  y  matriz  extracelular.  La  última 
fase, la remodelación, comienza a las 6‐8 semanas después de la lesión. 






los  fibroblastos  responsables  de  la  cicatrización  tendinosa.  Existen 
distintas  teorías  sobre  el  origen  de  las  células  responsables  de  la 
cicatrización existiendo tres posibles casos:  la cicatrización extrínseca, 
la  cicatrización  intrínseca  y  la  cicatrización  mixta.  La  teoría  de  la 
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cicatrización  extrínseca  sostiene,  que  debido  a  la  falta  de  capacidad 
interna a sanar por sí mismo, el  tendón dañado requiere  la  formación 
de  adherencias,  siendo  éstas  inevitables  y  necesarias  para  su 
cicatrización. La teoría de la cicatrización intrínseca argumenta que las 
adherencias  no  son  necesarias  para  la  obtención  de  una  cicatriz 
adecuada.  Sostiene  que  se  produce  una  emigración  celular  desde  el 
epitendón hacia el interior de la zona lacerada a lo largo de un lecho de 
fibrina mientras  las  fibras  de  colágeno,  formadas  por  los  fibroblastos 
del endotendón y epitendón, son capaces de establecer un puente en el 
sitio  de  laceración,  bastándose  para  permitir  una  cicatrización 
adecuada.  Por  último,  la  teoría  de  la  cicatrización  mixta  supone  la 
posibilidad  de  una  combinación  de  ambos  procesos  de  cicatrización. 
Así,  en  primer  lugar,  se  efectuaría  una  proliferación  de  células 
extrínsecas para posteriormente, a partir del cuarto día, producirse una 
proliferación de células del tendón [11, 13].  
Independientemente  de  la  teoría  de  la  cicatrización,  diversos 
estudios clínicos [14], han demostrado que tal y como se observa en la 
Fig. 1.6,  la movilización  temprana en  la  fase de  reparación del  tendón 
mejora  significativamente  el  proceso  de  curación  y  cicatrización 
evitando adherencias. Los tendones movilizados muestran una mejora 
en la alineación de colágeno, en las células y en el aumento de tensión 






Es  importante  señalar  que  durante  la  fase  de  reparación  varios 
factores de crecimiento están  implicados en  la activación y  regulación 
de  la  respuesta  celular.  Los  factores  de  crecimiento más  importantes 






Promueve  la  proliferación,  la  migración, 




Estimula  la  producción  de  matriz 





en  el  sitio  de  la  lesión  y  regula  la 











Estimula  la  proliferación,  la  producción 











Escleraxis  Proteína  que  se  produce  durante  la diferenciación del tenocito. 
Smad8  Involucrado en la diferenciación tenocítica. 
Tenomodulina  Glucoproteína  transmembrana  que  regula la proliferación, la diferenciación celular, y 
la maduración de las fibrillas de colágeno. 
Decorina 
Promueve  el  proceso  de  fibrilogénesis 
uniéndose a las fibrillas de colágeno tipo I, 
jugando  un  importante  papel  en  el 
ensamblaje de la matriz extracelular. 
Tenascina  Proteína  de  la  matriz  extracelular  que  se expresa durante el desarrollo embrionario 
y en el desarrollo del tendón. 
Fibromodulina  Facilita  la  formación  de  las  fibras  de colágeno. 
Colágeno I  Proporciona fuerza al tejido. 
Colágeno III  Promueve  la  fibrilogénesis  del  colágeno tipo I. 
Tabla 1.2. Moléculas asociadas en el desarrollo y formación del tendón. 
 
Una  vez  expuestas  las  características  fisiológicas  y  mecánicas 








Las  tendinopatías  se  definen  como  el  conjunto  de  patologías  que 



















Las  lesiones  tendinosas  se  clasifican  generalmente  en  agudas  y 
crónicas:  las  lesiones  tendinosas agudas ocurren  de  forma  repentina  y 
tienen  una  causa  o  un  comienzo  claramente  definidos.  Se  producen 
principalmente por una contusión, un traumatismo, una herida con un 
objeto  punzante,  mediante  lesiones  deportivas,  etc.  Las  lesiones 
crónicas, se desarrollan de forma gradual y son a menudo el resultado 
de la sobrecarga de una tensión aguda y microtraumatismos repetitivos 
por  el  sobreuso  [13].  Las  lesiones  pueden  originarse  por  factores  de 
riesgo intrínsecos como: irregularidades anatómicas, genéticas, la edad, 
enfermedades degenerativas, etc. y/o por factores extrínsecos como la 





dicha  lesión.  Como  se  ha  nombrado  anteriormente,  las  lesiones 
tendinosas se clasifican en lesiones tendinosas agudas y crónicas. Estas 
lesiones  pueden  tratarse  mediante  tratamientos  convencionales  o 
mediante  tratamientos  quirúrgicos.  Dentro  de  los  tratamientos 
convencionales  cabe  mencionar  el  uso  de  antiinflamatorios,  de 
analgésicos, inyección de corticoides, de ejercicios fisioterapéuticos, de 
ultrasonidos,  de  crioterapia,  de  refuerzo  muscular  y  estiramientos, 
entre  otros.  El  tratamiento  inicial  suele  ser  un  tratamiento 
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convencional.  Estos  tratamientos  brindan  un  alivio  meramente 
sintomático, siendo necesaria la cirugía si la patología persiste. 
En  las  lesiones  donde  se  ha  perdido  parte  del  tejido,  los  injertos 
biológicos  pueden  ser  necesarios  para  reemplazar  los  tendones 
dañados.  Sin  embargo,  en  la  mayoría  de  los  casos,  los  injertos  no 
proporcionan una resistencia mecánica adecuada durante el proceso de 
remodelación.  Los  autoinjertos  son  una  metodología  utilizada 
actualmente para reparar el tendón afectado aunque pueden provocar 
la morbilidad  y  la  discapacidad  funcional  en  la  zona  de  la  extracción. 
Los aloinjertos son también terapias alternativas para la reparación del 
tendón  pero  presentan  serias  limitaciones  debido  a  la  escasez  de 
donantes  de  tejidos,  la  posibilidad  de  reacciones  inmunes  o  la 
posibilidad de transferencia de agentes patógenos [19, 20]. 
Otra de  las  soluciones  terapéuticas utilizadas con mayor  frecuencia 
desde hace décadas son  las prótesis. En  la actualidad, existen prótesis 
comerciales  para  tendón  y  ligamento  provenientes  de  fuentes 
biológicas (Tabla 1.3). Las complicaciones más comunes encontradas en 

















Debido  a  estos  inconvenientes,  también  existen  en  el  mercado 
diversas  prótesis  sintéticas  de  tipo  no  absorbibles  como  Gore‐Tex® 
[27], LARS® [28] o Leeds‐Keio® [20] y las absorbibles como Artelon® 
y  SportmeshTM.  Aunque  estos  productos  a  corto  plazo  muestran 




un  fallo  mecánico.  Cuando  se  compara  la  calidad  de  los  tendones 
reparados  quirúrgicamente,  con  la  de  los  tendones  sanos,  se  observa 
que  los  primeros  están  funcionalmente  debilitados.  Esto  implica  un 
mayor riesgo de fallo mecánico y la posible recurrencia de una segunda 
cirugía  [29]. Por estas razones,  la  Ingeniería Tisular se presenta como 
una  alternativa  a  emplear  para  obtener  substitutos  de  tendones  que 
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regeneración  de  estos  tejidos.  Antes  de  centrarnos  en  las  distintas 




Es  un  campo  interdisciplinar  que  aplica  los  principios  de  la 
ingeniería  y  de  la  biología  para  el  desarrollo  de  sustitutos  biológicos 
que  restauren,  mantengan  o  mejoren  la  función  tisular  [30].  La 
ingeniería  tisular  se  constituye  en  una  terapia  que  utiliza  como 
principales  componentes  la  combinación  de  células,  biomateriales  y 

















Las estrategias que adopta  la  ingeniería  tisular  se pueden clasificar 
en  tres  grupos:  (a)  la  implantación  de  células  aisladas  o  de  células 





son  capaces  de  dividirse  y  diferenciarse  a  distintos  tipos  de  células 
especializadas,  no  sólo  morfológicamente  sino  también  de  forma 
funcional (Fig. 1.8). Estas células se pueden clasificar según su potencial 
de  diferenciación  en:  células  madre  totipotenciales,  las  cuales  son 
capaces  de  producir  tejido  embrionario  y  extraembrionario;  células 




células  madre  multipotenciales,  que  son  capaces  de  diferenciarse  a 
distintos  tipos  celulares  procedentes  de  la  misma  capa  embrionaria 
[32].  
 









el  periostio  y  el  hueso  trabecular,  entre  otros.  Además  no  tienen 
problemas inmunológicos y han demostrado una efectividad superior a 
las células embrionarias [34]. 
Sin  embargo,  no  se  dispone  de  unos  criterios  fenotípicos  bien 
definidos que caractericen a las MSC. No se conoce que un marcador de 
superficie  único  identifique  correctamente  y  con  seguridad  a  estas 
células. Por ello, es necesario efectuar tinciones fenotípicas, positivas y 
negativas,  que  permitan  identificar  a  estas  células.  Las MSC  expresan 
varios tipos de marcadores de superficie como: CD9, CD10, CD13, CD44, 
CD54,  CD55,  CD90,  CD105,  CD166,  D7‐FIB  y  son  negativas  para  los 
marcadores: CD14, CD34, CD45 y CD133 [34].  
 
Fig.  1.9  Proteínas  de  superficie  positivas  que  expresan  las  células 
mesenquimales [34]. 
 
Las  MSC  provenientes  de  médula  ósea  y  del  tejido  adiposo  son 




adiposo  puede  disponerse  en  grandes  cantidades  a  través  de  una 
liposucción.  Los  depósitos  subcutáneos  de  tejido  adiposo  son 
accesibles,  abundantes  y  renovables,  por  lo  que  suponen  una  reserva 
potencial de células madre adultas en cada individuo.  
Otra de las estrategias utilizadas en la ingeniería tisular es el uso de 
los  factores  de  crecimiento.  Son  sustancias  de  naturaleza 
polipeptídica secretadas por las células, cuya función forma parte de la 
inmensa  red  de  comunicaciones  intercelulares  actuando  en  puntos 
críticos como: la división celular, la síntesis de matriz y la diferenciación 
tisular. Los factores de crecimiento inician su acción mediante la unión 
a  su  receptor  en  la  superficie  de  la  célula  diana.  Dependiendo  de  la 
proximidad  entre  los  lugares  de  síntesis  y  de  acción,  los  factores  de 
crecimiento se clasifican en autocrinos  (el  factor de crecimiento actúa 
sobre  la misma  célula  que  lo  segrega);  endocrinos  (el  factor  actúa  en 
una célula que es diferente en el fenotipo y está distante); y paracrinos 
(el  factor  influye  sobre  la  célula  cercana  con  diferente  fenotipo).  Por 
consiguiente, un factor de crecimiento puede tener efecto en múltiples 
tipos  de  células  e  inducir  diferentes  funciones  celulares  en  una  gran 
variedad de tejidos [37, 38]. Los factores de crecimiento más implicados 







Tanto  las  células  como  los  factores  de  crecimiento  pueden  estar 
combinados  en  el  interior de un  scaffold  siendo  esta  estrategia  la  que 
más  se  asocia  con  el  concepto  de  ingeniería  tisular.  Es  decir,  la 
combinación de células vivas sembradas en un scaffold para reproducir 




algunas  de  las  funciones  siguientes:  a)  promover  las  interacciones 
células‐biomaterial,  la  adhesión  celular  y  la  producción  de  matriz 
extracelular;  b)  permitir  el  transporte  de  nutrientes,  gases,  células  y 



















o Biofuncionalidad:  capacidad  para  soportar  la  proliferación  y 
diferenciación  celular,  secreción  de  la  matriz  extracelular  y 
formación de tejido.  
o Procesabilidad:  capacidad  de  ser  procesados  para  formar 
arquitecturas apropiadas según su destino. 
 
Existen  numerosos  métodos  de  fabricación  de  scaffolds,  los  cuales 
dependen de la estructura tridimensional deseada. Para la obtención de 
estructuras  esféricas  tipo  micropartículas  se  han  desarrollado 
diferentes  metodologías:  el  método  de  evaporación/extracción  del 
solvente  [43],  el  secado  por  atomización  (spray‐drying)  [44,  45]  y  la 
coacervación o separación de fases [46]. Para la fabricación de scaffolds 
nanofibrosos,  la  técnica  más  empleada  y  con  resultados  más 
prometedores  es  la  de  electrospinning  [47,  48].  Entre  las  técnicas 
utilizadas  para  elaborar  estructuras  tridimensionales  con  elevada 
porosidad  y  poros  interconectados  se  encuentra:  la  evaporación  del 
solvente  [49],  la eliminación del porógeno  [50], el espumado [51] y  la 
extracción  del  solvente  en  frío  [52].  En  ingeniería  tisular  también  se 
emplean  hidrogeles  biodegradables  que  se  obtienen  mediante 
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reticulación  a  través  de  enlaces  covalentes  o  mediante 
entrecruzamientos físicos [53]. 
Una vez descrito los principios en que se basa la ingeniería tisular, en 
la  siguiente  sección  se  expondrán  las  estrategias  desarrolladas  por  la 
ingeniería  tisular  para  la  regeneración  del  tendón.  Estas  estrategias 
surgen  en  respuesta  a  dos  necesidades  importantes:  1)  mejorar  los 




La  ingeniería  tisular  del  tendón  ha  desarrollado  diferentes 




Estas  células una vez  aisladas  se pueden  inyectar  en  la  zona afectada, 
cuando  la  lesión  tendinosa  lo permite. También  se puede estimular  la 
regeneración  del  tejido  dañado  activando  la  producción  de  señales 
bioquímicas de estas células mediante el uso de factores de crecimiento, 
o  alternativamente  estas  células  expandidas  pueden  cultivarse  en  un 
scaffold  para  obtener  sustitutos  funcionales  que  a  su  vez  pueden  ser 






Fig.  1.10  Representación  esquemática  de  las  estrategias  de  reparación  y 
regeneración  de  la  ingeniería  tisular  del  tendón  y  ligamento.  (Figura 
modificada [29]) 
 






lo  constituye  la  determinación  de  una  fuente  óptima  de  células  que 
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promuevan  la  regeneración  tendinosa.  Existen  diversas  fuentes 
celulares  utilizadas  en  la  ingeniería  del  tendón,  una  de  ellas  son  los 
tenocitos  [19],  los  cuales  se han aislado y  cultivado de distintos  sitios 
anatómicos como el  tendón de Aquiles [54], el  tendón patelar[55] y el 
manguito  rotador  [56],  entre  otros.  Otra  de  las  fuentes  celulares 
utilizadas  son  los  fibroblastos  dérmicos  [57].  Estas  células  han  sido 
comparadas con  los  tenocitos por diversos  investigadores como Liu et 
al.  [58]  y  Gigante  et  al.  [59]  y  han  demostrado  que  los  fibroblastos 
dérmicos  tienen  un  gran  potencial  para  la  ingeniería  del  tendón  con 
respecto  a  los  tenocitos,  no  sólo  por  sus  buenos  resultados 
experimentales  sino  por  la  facilidad  con  que  se  obtienen  en 
comparación con los tenocitos,  los cuales están presentes en muy baja 
densidad y pueden provocar un defecto en la zona de la extracción.  
Numerosos  trabajos  apuntan  hacia  el  uso  de  las  células  madre 
mesenquimales  como  principal  fuente  celular  utilizando  sobre  todo 
células madre provenientes de  la médula ósea  [60], del  tejido adiposo 
[61]  o  del  líquido  sinovial  [62]. Pacini  et al.  [63],  demostraron  que  la 




pero  utilizando  como  fuente  celular,  células  madre  mesenquimales 
provenientes  de  tejido  adiposo  equino,  se  observó  que  no  hubo 
diferencias  en  la  expresión  génica,  producción  de  colágeno  y  el  DNA 
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total  entre  los  ejemplares  tratados  con  células  con  respecto  a  los  no 
tratados.  Sin  embargo  sí  se  encontró  una  mejoría  significativa  en  los 
ejemplares tratados con células con respecto al tamaño del tendón y a 
la  linealidad  en  las  fibras,  concluyendo  que  estas  células  tenían  un 
efecto regenerador.  
Aparte  de  los  ensayos  in  vitro  también  se  han  realizado  estudios 
clínicos  en humanos utilizando  terapia  celular  en  lesiones  tendinosas. 
Gomes  et  al.  [65]  realizó  un  estudio  clínico  en  14  pacientes  con 
completo  desgarro  del manguito  rotador  inyectando  en  los  puntos  de 
sutura,  células  madre  mesenquimales  autólogas  de  médula  ósea 
obtenidas de la cresta ilíaca antes de proceder a la cirugía. Después de 
12  meses  de  seguimiento  se  observó  que  la  implantación  de  estas 




En  lesiones  tendinosas  importantes,  la  ingeniería  tisular del  tendón 
utiliza  la  estrategia  más  completa  y  a  la  vez  la  más  compleja  donde 
puede combinar o no, todos los elementos de la ingeniería tisular. Para 
ello  utiliza  estructuras  tridimensionales,  los  scaffolds,  como  vehículos 
para transportar a un punto concreto de nuestro organismo las células 
y las sustancias químicas necesarias para su reparación.  
Los  scaffolds  de  origen  natural  han  mostrado  resultados 
satisfactorios  en  la  ingeniería  del  tendón.  La  seda  es  un  material 
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biodegradable  y  biocompatible  con  características  mecánicas 
intrínsecas. Fang et al. [66], desarrollaron un scaffold trenzado de seda 
como  sustituto  para  el  tendón  de  Aquiles  evidenciando  resultados 
prometedores para  futuras aplicaciones  clínicas. Este material ha  sido 
estudiado por otros autores para mejorar la regeneración del ligamento 
anterior  cruzado  aportando  buenos  resultados  [67].  Existen  otros 
materiales de origen natural, como el colágeno y la fibrina, que han sido 
considerados  como alternativas para  reparación de pequeñas  lesiones 
tendinosas  pero  debido  a  sus  reducidas  propiedades mecánicas  no  se 
consideran  como  una  alternativa  aceptable  para  la  reparación  de 
roturas  completas  del  tendón.  Varios  estudios  han  demostrado  la 
aplicabilidad  de  geles  [68,  69],  membranas  [69]  e  incluso  scaffolds 
realizados  con  fibras  de  colágeno  [70]  para  la  reparación  del  tendón 
aportando  buenos  resultados.  La  fibrina  es  una  proteína  fibrosa  de 
origen  natural  implicada  en  la  coagulación  de  la  sangre,  que  al 




Los  scaffolds  de  origen  sintético,  son  ampliamente  utilizados  en  la 
ingeniería del tendón debido a que se consideran más versátiles que los 
naturales, ya que se pueden controlar sus propiedades físicas, químicas 




poliláctico  (PLA)  y  su  copolímero,  el  ácido  poliláctico‐co‐glicólico 
(PLGA) son polímeros biodegradables y sus productos de degradación, 
el ácido glicólico y el ácido láctico, son metabolitos naturales que están 
normalmente  presentes  en  el  cuerpo  humano.  Por  otra  parte,  estos 
poliésteres  son  fácilmente  procesables  y  poseen  buenas  propiedades 
mecánicas  [73].  Se  han  reportado  estudios  realizados  con  scaffolds 
trenzados de PLGA para la regeneración del tendón y del ligamento. En 
esta  línea Cooper et al.  [74]  utilizó  este  biomaterial  trenzado para  un 
estudio  in  vitro  relacionado  con  la  reparación  del  ligamento  anterior 
cruzado. En este estudio se considera este material adecuado para una 
reconstrucción  ligamentosa  por  los  buenos  resultados  observados  en 
las propiedades mecánicas y biológicas. En otros estudios, Ouyang et al. 
[60,  75]  demostraron  que  scaffolds  trenzados  de  PLGA  sembrados 
previamente  con  células  madre  mesenquimales  de  médula  ósea, 
aceleraban  la  regeneración  del  tendón  de  Aquiles  tanto  histológica 
como  mecánicamente.  Estos  scaffolds  mejoraban  la  producción  de 
colágeno  tipo  I y de  tipo  III,  reforzando de este modo  las propiedades 
mecánicas.  








muestras  no  sometidas  a  tensión.  En  otro  estudio,  Cao  et  al.  [76] 
desarrollaron un scaffold sin trenzar de fibras de PGA y fue sembrado in 
vitro  bajo  tensión  constante  con  tenocitos  procedentes de  gallina.  Los 
resultados mostraron que se podía generar tejido tendinoso in vitro con 
buenas  propiedades  mecánicas.  Curiosamente,  en  el  tendón  diseñado 
con  tensión  constante  se  obtuvo  una  reducción  en  el  diámetro  con 
respecto  al  tendón  que  no  estaba  sometido  a  tensión.  También  se 
observó que  las  fibras de colágeno estaban altamente compactadas,  lo 
que  sugiere que  la  tensión constante no es un medio óptimo de  carga 
mecánica  y  propone  la  aplicación  de  una  carga  mecánica  en  estado 
dinámico mediante el uso de un biorreactor. Xu et al.  [77], mostraron 
como una lámina de fibras de PGA sin trenzar cultivada con tenocitos de 
gallina  e  insertada  en  un  defecto  provocado  en  la  vaina  del  tendón 
flexor,  formó  un  tejido  similar  al  tejido  nativo  tras  12  semanas  de 
implantación.  Es  importante  destacar,  que  aunque  los  resultados 
obtenidos utilizando scaffolds fabricados con PGA han sido importantes, 
se han visto limitado por fragilidad mecánica. 




iba  envuelto  con  una membrana  de  colágeno.  El  espécimen  se  utilizó 




resistencia mecánica  frente  a  los  controles. Además  se observó que  la 
liberación  de  bFGF  indujo  a  la  osteointegración  mejorando  la 
resistencia en los puntos de anclaje al hueso. 
Lu et al. [79] realizaron un estudio comparativo entre los trenzados 
de  PGA,  PLGA,  y  PLLA.  Estos  trenzados  fueron  sumergidos  en  una 
solución  de  fibronectina  para  mejorar  la  adhesión  celular  y 
posteriormente  fueron  sembrados  con  células  procedentes  del 
ligamento  anterior  cruzado  de  conejo.  Tras  14  días  de  cultivo  se 
observó  que  las  células  sembradas  en  los  trenzados  de  PLLA  y  PLGA 
producían más cantidad de matriz extracelular en comparación con las 
células sembradas en el trenzado de PGA. Además se observó que en los 
trenzados  de  PGA  se  había  reducido  significativamente  el  número  de 
células en comparación con los otros dos. Los autores concluyeron que 
tanto los trenzados de PLLA y de PLGA eran eficaces para la ingeniería 
de  tejido  del  tendón  y  del  ligamento,  pudiendo  ser más  apropiado  el 
trenzado de PLLA debido a su tasa de degradación más lenta. Laurencin 
et al. [80, 81], también realizó un estudio con un trenzado de PLLA para 
reparar  el  ligamento  anterior  cruzado  obteniendo  resultados 
esperanzadores.  Además  diversos  estudios  realizados  con  estructuras 
nanofibrosas  alienadas  de  PLLA,  obtenidas  mediante  electrospinnig, 









crecimiento  se  han  inyectado  directamente  en  la  zona  lesionada. 
Cuando  se  liberan  estos  factores  de  crecimiento,  pueden  promover  la 
proliferación,  la migración,  la diferenciación celular y la producción de 
matriz  extracelular  pudiendo  desempeñar  un  papel  clave  en  la 




el  factor.  En  otro  estudio  realizado  por  Kurtz  et  al.  [85]  donde 
inyectaron  IGF‐I  en  una  lesión  del  tendón  de  Aquiles  de  ratón 
observaron  que  la  inflamación  iba  desapareciendo  y  se  aceleraba  la 
curación de la zona dañada en comparación con las lesiones no tratadas 
con  el  factor.  Dahlgren  et  al.  [86],  también  realizaron  una  inyección 




Otra  forma  de  suministrar  factores  de  crecimiento  en  tendones 
lesionados  es mediante  la  inyección  de  plasma  rico  en  plaquetas.  Las 






manera  más  localizada  sobre  la  zona  lesionada  es  mediante  su 
introducción  en  una  matriz  polimérica.  Esta  matriz  mientras  se  va 
degradando  libera  de  forma  controlada  estos  factores.  En  diversos 
estudios  realizados  se  ha  demostrado  que  una  liberación  controlada 
sobre  las  lesiones  tendinosas  produce  una  aceleración  en  el  proceso 
curativo [72, 88, 89]. 
Además,  los  factores  de  crecimiento  también  se  han  utilizado  para 
pretratar  a  las  células  antes  de  ser  inyectadas  o  sembradas  en  un 
scaffold.  Schneider  et  al.  [90]  realizaron  un  estudio  de  diferenciación 
tenocítica, donde se trató células madre mesenquimales procedentes de 
tejido adiposo canino con IGF‐I, con TGF‐β1, y con una combinación de 
ambos  factores,  IGF‐I/TGF‐β1.  Se  concluyó  que  las  mesenquimales 
poseen  un  gran  potencial  de  diferenciación  a  tenocitos,  donde  los 
mejores  resultados se obtienen usando  la  combinación de  los  factores 
con  respecto  al  uso  de  un  único  factor  de  crecimiento.  Otros 
investigadores  como  Violini  et  al.  [91],  realizaron  un  estudio  de 
diferenciación  tenocítica  utilizando  células  madre  mesenquimales 
procedentes  de  médula  ósea  equina  en  combinación  con  la  proteína 
BMP‐12. Se demostró que las células tenían capacidad de diferenciarse 




Como  se  ha  demostrado  en  numerosos  estudios,  los  factores  de 
crecimiento  tienen  el  potencial  de  mejorar  las  respuestas  de 
regeneración  en  tendones  lesionados.  Sin  embargo,  algunos  de  los 
métodos para aplicar los factores de crecimiento en el sitio de la lesión 
durante  un  periodo  largo  son  insuficientes.  La  terapia  génica  es  una 
solución a este problema ya que, mediante una modificación genética de 








de  las  condiciones  ambientales  y  experimentales,  tales  como:  pH, 
temperatura,  suministro  de  nutrientes  y  tensiones  mecánicas,  entre 
otros [93].  
Durante  el  desarrollo  de  los  cultivos  in  vitro  se  puede  incluir  la 
aplicación  de  un  estímulo mecánico  al  scaffold mediante  el  uso  de  un 
biorreactor.  El  estrés  mecánico  aplicado  al  scaffold  antes  de  que  sea 
implantado  in  vivo  desempeña  un  papel  significativo  en  la  actividad, 
diferenciación  y  función  celular,  por  ello,  en  las  estrategias  de  la 





Yang  et  al.[94]  cultivaron  fibroblastos  humanos  procedentes  del 
tendón  patelar  en  ausencia  de  suero  sobre  discos  de  silicona.  Estos 
discos fueron sometidos a una carga cíclica uniaxial con una frecuencia 
de 0.5 Hz y 4 h de duración constante aplicando una deformación de un 
0%,  4%,  y  un  8%.  Se  observó  que  las  células  sometidas  al  estímulo 
tenían una morfología más alargada y se encontraban más alineadas en 
comparación  con  las  no  estimuladas  mecánicamente.  Además  en  las 
células  estimuladas  se  registró  un  incremento  en  la  producción  de 
colágeno  I  y  de  TGF‐β1,  teniendo  un  incremento más  significativo  las 
muestras  con  una  deformación  aplicada  del  8%.  Estos  resultados 
sugirieron  que  el  estiramiento  mecánico  modulaba  la  proliferación 
celular  y  aumentaba  la  producción  de  colágeno  tipo  I.  Otros  estudios 
realizados por Skutek et al. [95] y Petersen et al. [96], demostraron que 
la aplicación de un estímulo cíclico uniaxial sobre un scaffold cultivado 
con  células  favorece  el  incremento de  las  concentraciones  de  factores 
de crecimiento como TGF‐β1, bFGF, PDGF y VEGF. En esta línea Surrao 
et al. [97] reportaron la influencia que tiene el estímulo mecánico en la 
producción  de  matriz  extracelular  de  fibroblastos  bovinos  cultivados 
sobre  scaffolds  fibrosos  de  ácido  poli(L‐láctico‐co‐D,L‐lactico) 
realizados  mediante  elestrospinnig  con  dos  morfologías  diferentes: 
alineada u ondulada. Se observó tras 15 y 30 días que tanto la síntesis 
de  colágeno  tipo  I  y  tipo  III,  como  la  de  proteoglicanos  sulfatados 
Capítulo 1 
44 
aumentaban en  los  scaffolds  ondulados y  estimulados mecánicamente. 






se  continúa  trabajando  en  encontrar  una  solución  efectiva  y  eficaz, 
capaz de reconstruir estos tejidos lesionados y así solventar la creciente 
demanda de prótesis  biodegradables.  La  siguiente  sección  se  centrará 
en  presentar  el  desarrollo  de  un  nuevo  prototipo  de  prótesis 







1.3  PROTOTIPO  DE  PRÓTESIS  REGENERATIVA  DE 
TENDÓN 
Nuestro  concepto  de  "prótesis  regenerativa  para  tendón"  trata  de 
combinar en un solo constructo el soporte de las cargas y la capacidad 
de  regenerar  el  tejido  perdido.  Dado  que  los  tendones  y  ligamentos 
necesitan movilidad inmediata para evitar adherencias, la transferencia 
de  carga  a  las  células  progenitoras  presentes  en  el  constructo 
desencadenará  una  regeneración  guiada  del  neotejido.  Con  esta 
hipótesis  en mente,  se  combina una  trenza hueca,  que  contiene  en  su 
interior  células  progenitoras.  Estas  células  pueden  cultivarse  en  el 
constructo previamente o durante el  implante. Preferentemente,  se ha 
pensado que  la  fuente celular  inductora de  la regeneración sea células 
mesenquimales del propio paciente provenientes de médula ósea o del 
tejido  adiposo.  Estas  células  como  están  en  el  interior  del  constructo 
estarán  protegidas  y  serán  mantenidas  en  el  lugar  de  la  lesión  de 
manera más eficiente que en el caso de ser sembradas en la superficie 
del constructo. Las células serán suministradas por micropartículas que 
actúan  como portadores de  células  y  como un  scaffold  tridimensional. 
Para  acelerar  esta  regeneración  se  puede  hacer  uso  de  factores 
estimulantes, tales como factores de crecimiento (BMP‐12, TGF‐β, IGF‐
1,  VEGF  o  bFGF)  o  mediante  el  uso  de  un  biorreactor.  Una  de  las 
hipótesis que se plantea en la presente tesis es que el uso de los factores 




extracelular  y  la  orientación  de  las  fibras  de  colágeno  entre  otros, 
favoreciendo  la  regeneración del  tejido que  se quiera  reemplazar. Por 
último,  a  fin  de  evitar  adherencias  indeseables  de  los  tejidos 
circundantes, el exterior de la trenza está recubierto por una película no 
adherente  basada  en  ácido  hialurónico.  Todos  los  componentes  del 
constructo  son  biodegradables,  y  deben  ser  completamente 
reabsorbidos en el  transcurso del tiempo. Para adaptar el concepto de 




A  continuación,  se  presenta  el  desarrollo  del  prototipo  de  prótesis 
biodegradable  elaborado  en  el  Centro  de  Biomateriales  e  Ingeniería 
Tisular  (CBIT). Para  la  fabricación del prototipo se han combinado  las 
buenas propiedades tanto de polímeros sintéticos como naturales. Para 
asegurar  el  aporte  de  buenas  propiedades mecánicas  se  ha  elegido  el 
ácido poliláctico (PLA), el cual ha sido utilizado en numerosos estudios 
relacionados  con  la  regeneración  tendinosa  y  además  está  aprobado 
por  la FDA  (Food and Drug Administration). El PLA es un biomaterial 





Entre  los  polímeros  naturales  se  encuentran  dos  polisacáridos:  el 
quitosano (CHT) y el ácido hialurónico (HA). El CHT es un biopolímero 
policatiónico que se obtiene a partir de  la desacetilación alcalina de  la 
quitina.  La  quitina  es  uno  de  los  biopolímeros  naturales  más 
abundantes  en  la  naturaleza.  Forma  parte  de  las  conchas  de  los 
crustáceos, del exoesqueleto de  los  insectos y de  las paredes celulares 
de  los hongos. Químicamente  la quitina está  formada por unidades de 
N‐acetil‐D‐glucosamina  y  glucosamina  unidas  mediante  enlaces 
glucosídicos  β  (1‐4). Dependiendo del  proceso de desacetilación de  la 
quitina,  el  quitosano obtenido puede  tener un peso molecular  (Mw) y 





un  entrecruzador  muy  utilizado  en  biomedicina  debido  a  su  baja 
toxicidad,  se  extrae  de  los  frutos  de  la  Gardenia  jasminoides  Ellis  y 
reacciona  con  los  grupos  amina  dando  lugar  a  la  formación  de 
pigmentos de color azul [100, 101].  
El HA  es  un  polisacárido  aniónico  perteneciente  a  la  familia  de  los 
glicosaminoglicanos,  formado  por  unidades  alternadas  de  N‐acetil 
glucosamina y ácido glucurónico. Forma parte de la matriz extracelular 
del cartílago, el condón umbilical, el humor vítreo y el tejido conectivo. 




agua  [102,  103].  Debido  a  sus  características  de  hidrogel,  algunas  
aplicaciones  de  ingeniería  tisular  requieren  de  una  modificación 











El  material  trenzado  es  una  de  las  partes  más  importantes  de  la 
prótesis, y su función principal es  la de soportar  las cargas mecánicas. 
El material trenzado de la prótesis tiene un diseño característico basado 
en una malla de  forma  tubular o  trenza hueca. La estructura  trenzada 




la  curva  característica  del  comportamiento  mecánico  de  un  tendón 
natural presentado las tres zonas típicas del tejido a reemplazar (zona 
toe,  zona  lineal  y  zona  de  rotura)  como  se  mencionó  en  el  apartado 
1.1.1. Es importante indicar que el material trenzado utilizado para esta 
parte  de  la  prótesis  debe  poseer  un  módulo  de  Young  en  la  zona  de 





a  que  tienen  la  función  de  transportar  y  distribuir  las  células 
inductoras de  la  regeneración del  tejido a subsanar por el  interior del 
material trenzado. Estas micropartículas se inyectarán en el interior del 
material  trenzado,  por  lo  tanto,  tendrán  un  diámetro  inferior  al 
diámetro interno de la trenza, preferentemente entre 50 y 100 µm. Los 
materiales  elegidos  para  la  fabricación  de  las  micropartículas  son  el 
ácido  poli(L‐láctico),  y  dos  polisacáridos,  el  quitosano  y  el  ácido 
hialurónico.  Se  elegirá  entre  las  micropartículas  de  PLLA  o  de  CHT 
aquellas  que  demuestren  un  mejor  comportamiento  celular.  Las 







El  recubrimiento  en  la  prótesis  tiene  como  función principal  evitar 
adherencias con los tejidos circundantes, proteger el material trenzado, 
y  preferentemente,  ha  de  ser  resistente  a  la  abrasión.  Este 
recubrimiento  se  puede  realizar  sobre  el  propio  material  trenzado  o 
mediante  la  fabricación  de  un  tubo  o  vaina,  donde  seguidamente  se 
puede  introducir  el material  trenzado.  Deberá  de  ser  permeable  para 

















La  presente  tesis  plantea  como  objetivo  principal  el  desarrollo  de 
una  prótesis  de  tendón  biodegradable  totalmente  regenerativa.  Esta 
prótesis debe tener un diseño innovador y debe crearse con polímeros 
biodegradables. Para conseguir este  fin,  fueron planteados dos grupos 
de  objetivos  específicos:  el  primero  permitirá  el  diseño  y  la 
caracterización fisicoquímica de la prótesis y en el segundo se evaluará 






















micropartículas  utilizando  una  línea  comercial  y  células 
mesenquimales. 
2) Emplear factores de crecimiento para promover la diferenciación 


































































elaboración  del  proyecto  denominado  “Desarrollo  de 




Lactides,  Natureworks  LLC,  USA.  Estas  microfibras  fueron 
utilizadas  para  fabricar  una  trenza  tubular  hueca  por  dentro 
usando  una  máquina  de  trenzado  Herzog  NG2/12‐120 
(Oldenburg,  Alemania).  La  trenza  se  fabricó  con  12  hilos,  cada 
hilo  estaba  compuesto por 4  fibras  con 150 microfibrillas  cada 
fibra, (7200 microfibras en total). La densidad lineal de la trenza 
resultante  fue  de  1612.8  tex.  Las microfibras  fueron  trenzadas 
alrededor  de  un  hilo  de  PLA  de  330  tex,  posteriormente 
eliminado  para  obtener  la  forma  de  trenza  hueca.  Tanto  la 
sección  transversal  de  las  microfibras  como  la  sección 
transversal efectiva de la trenza fueron calculadas a partir de sus 














































 Polivinil  alcohol  (PVA),  utilizado  como  tensioactivo  en  la 
fabricación  de  micropartículas  de  PLLA,  suministrado  por 
Celanese Chemicals Iberica SL, España. 
 
 Tween  80,  tensioactivo  utilizado  en  la  fabricación  de 
micropartículas de CHT, suministrado por Scharlab, España. 
 




























 Diclorometano  (CH2Cl2),  utilizado  como  solvente  del  PLA, 
suministrado por Scharlab. 
 














 Ácido  clorhídrico  (HCl)  del  37%  de  pureza,  suministrado  por 
Scharlab. 
 
2.1.4 Células,  medios  de  cultivo  y  tampones  utilizados  en  los 
ensayos biológicos 
 Fibroblastos  de  ratón  de  tejido  conectivo  (línea  celular  L929), 
suministrada por Sigma‐Aldrich. 
 
 Células mesenquimales  del  tejido  adiposo,  siendo  sus  siglas  en 





 Células  madre  mesenquimales  humanas,  siendo  sus  siglas  en 
inglés, hMSCs, provenientes de medula ósea proporcionadas por 











4.5  g/l  D‐glucosa,  suplementado  con  un  10%  de  suero  bovino 
fetal, FBS (Fisher), un 1% de penicilina/estreptomicina y un 1% 
de  L‐glutamina  (Lonza,  Suiza),  fue  utilizado  como  medio  de 
cultivo  para  el  mantenimiento  y  la  proliferación  de  las  células 
L929. 
 
 Minimum  Essential  Medium  Eagle,  α‐MEM  (Sigma), 
suplementado  con  un  10%  de  FBS,  un  1%  de 
penicilina/estreptomicina,  un  1%  de  L‐glutamina,  un  1%  de 





D‐glucosa,  suplementado  con  un  10%  de  FBS,  un  1%  de 
penicilina/estreptomicina,  un 1% de L‐glutamina y un 0.5% de 
Amphotericin  B  Solution  fue  utilizado  como  medio  de  cultivo 
para el mantenimiento y la proliferación de las hMSCs. 
 
 Medio  de  cultivo  utilizado  para  hMSCs  suplementado  con  0.1 
mg/ml de la proteína morfogenética ósea, BMP‐12 suministrada 




 Medio  de  cultivo  utilizado  para  hMSCs  suplementado  con  50 
µg/ml del factor de crecimiento transformante β (TGF‐β1) y con 




 Medio  de  cultivo DMEM,  preparado  sin  rojo  fenol  y  sin  FBS  se 
mezcló  con  el  reactivo  (3‐(4,5‐dimetiltiazol‐2‐il)‐5‐(3‐
carboximetoxifenil)‐2(4‐sulfofenil)‐2H  tetrazolium)  (MTS), 
suministrado  por  Promega,  en  relación  5:1  para  obtener  el 
medio MTS utilizado en los ensayos de viabilidad celular. 
 
 Buffer  fosfato  salino  (PBS)  de  Dulbecco,  suministrado  por 
Invitrogen, EEUU. 
 
 Tampón  TBS,  preparado  mediante  Tris(hidroximetil) 
aminometano  1  M,  Cloruro  sódico  2  M  y  50  mM  de  cloruro 
cálcico, suministrados por Sigma. 
 
 Tampón  de  lavado  PB  0.1  M,  se  preparó  mediante  sodio 







Un  prototipo  de  biorreactor  fue  diseñado  en  el  Centro  de 
Biomateriales  e  Ingeniería Tisular  (CBIT) de  la Universitat Politècnica 
de  València.  Los  materiales  utilizados  en  la  fabricación  fueron  acero 
inoxidable  y  vidrio.  Sus  dimensiones  son  de  11  cm  de  largo,  8  cm  de 
ancho y 5 cm de alto. Posee dos rodillos de acero de 1 cm de diámetro. 
























fijan por un extremo a unos enganches  fijos  y por  el  otro  extremo,  se 
fijan a unos enganches colocados en una pieza móvil. Esta pieza móvil 
está conectada a un cable que  le proporciona el estímulo mecánico de 









El  diseño  del  biorreactor  era  capaz  teóricamente,  de  aplicar  a  las 
muestras fuerzas del orden de 200 N a una frecuencia de 2 Hz y con una 
deformación  de  amplitud  2 mm.  No  obstante,  dado  que  la  cadena  de 












El  biorreactor  está  diseñado  para  que  sea  fácilmente  esterilizable, 
con materiales  resistentes  para  que  puedan  aguantar  varios  ciclos  de 
esterilización.  Además  se  diseñó  y  fabricó  una  caja  de metacrilato  de 
dimensiones  22  cm  de  largo,  18  cm  de  ancho  y  8  cm  de  alto,  para 
minimizar  el  riesgo  de  contaminación  del  cultivo  y  facilitar  el 






prótesis,  es  decir,  micropartículas  de  distintos  materiales  y  el 





Las  micropartículas  de  ácido  poli(L‐láctico)  (PLLA)  y  quitosano 




y  soporte  celular.  Asimismo,  fueron  elaboradas  micropartículas  de 
ácido hialurónico (HA) para ser empleadas en combinación con una de 






agua  (oil  in  water,  O/W)  [107].  Para  ello,  el  PLLA  se  disolvió  en 
diclorometano (CH2Cl2) en una concentración del 5% (1 g/20 ml). Esta 
disolución,  la  fase  orgánica,  se  dejó  gotear  con  un  flujo  de  1  ml/min 
sobre  una  fase  acuosa  de  polivinilalcohol  (PVA)  al  0.5%  en  peso  y  se 
agitó  durante  24  h  a  1350  rpm.  Durante  este  tiempo,  el  solvente 
orgánico, volátil, se evaporó a través de la fase acuosa, obteniéndose las 
micropartículas  de  polímero  sólidas  en  suspensión  Transcurrido  este 
tiempo las micropartículas obtenidas fueron lavadas con agua destilada 












Las micropartículas  de  CHT  con  un  diámetro  de  entre  50‐100  µm, 
fueron  preparadas  utilizando  el  método  de  emulsión,  agua  en  aceite 
(water  in  oil,  W/O)  y  posterior  reacción  de  entrecruzamiento  [108], 
como  se  indica  en  la  Fig.  2.8.  Para  ello,  se  preparó  una  disolución  de 
CHT al 2%, pesando 2 g de quitosano que fueron disueltos en 100 ml de 
una  disolución  de  ácido  acético  (CH3COOH)  al  1%.  Esta  disolución  se 
hizo  gotear  a  una  velocidad  de  10  ml/h  sobre  la  fase  orgánica 











una  concentración  de  30  mM,  (0.068  g  de  genipin  en  10  ml  de  agua 




























de:  100 ml  de  isooctano,  1.7 ml  de  heptanol  y  1.34  g  de  sodio  bis(2‐
etihexil)  sulfosuccinato.  Se  agitó  a  1300  rpm  durante  15  min  y 
seguidamente se inició el proceso de entrecruzamiento al añadir 112 µl 
de  divinil  sulfona  (DVS).  Transcurridos  20  min,  las  partículas  fueron 





















final,  fue  recubierto  con  ácido  hialurónico  con  el  fin  de  evitar 




HA  fue  disuelto  en  7.98  g  de  H2O  destilada,  5.32  g  de  N,N‐
Dimetilformamida y 1.48 g de EtOH absoluto) con un flujo de 5 ml/h. En 
la  otra,  una  la  solución  del  entrecruzante  (DVS,  49.2  µl  en  4.8  ml  de 
NaOH  0.2  M)  con  una  velocidad  de  1.6  ml/h.  Una  vez  eyectadas  las 
soluciones,  se  unen  en  un  punto  entre  sí, manteniéndose  la mezcla  el 
tiempo suficiente para que el entrecrudazor reaccione con el HA. Esta 
mezcla final se electrodeposita alrededor del material trenzado, gracias 
a  la  rotación  de  360°  del  mismo  sobre  un  eje  Se  evaluó  distintos 













muestras  de  entre  5  y  10  mg  fueron  medidas  con  un  calorímetro 
(METTLER  TOLEDO,  modelo  DSC  823e,  Suiza)  utilizando  nitrógeno 
como  gas  de  purga  (20  ml/min).  La  temperatura  del  equipo  fue 
calibrada con  indio, y  la entalpía de  fusión del  indio  fue utilizada para 
calibrar el flujo de calor. Las muestras trenzadas fueron sometidas a un 
barrido  de  calentamiento  entre  0  y  210°C  a  10°C/min.  Los  distintos 




de  transición  vítrea,  Tg,  la  temperatura  de  fusión,  Tf,  la  entalpía  de 



















a  una  velocidad  de  calentamiento  de  10°C/min  en  atmosfera  de 
nitrógeno con un flujo de 100 ml/min. La masa de la muestra se registró 





Las  propiedades  mecánicas  de  la  trenza  de  PLA  fueron 






una  célula  de  carga  de  400  N.  Las  medidas  fueron  realizadas  a 
temperatura ambiente por triplicado. 
Los  ensayos  de  tensión‐deformación  del  material  trenzado  y  de  4 
hilos obtenidos al destrenzar la trenza de PLA, cada hilo compuesto de 



















la  línea  tangente  trazada en  la parte  lineal de  la  curva se  separa de  la 
curva.  El  límite  de  linealidad  (σlim)  se  tomó  como  la  mayor  tensión 
alcanzada  cuando  cesa  el  comportamiento  lineal.  Trenzas  tal  y  como 




deformación  del  tipo  descrito  anteriormente  hasta  alcanzar  la  rotura, 
con el fin de determinar la tensión de rotura y el % de elongación. En la 







Los  ensayos  dinámicos  de  la  trenza  de  PLA  fueron  realizados 



















WT    el  área  encerrada  entre  la  curva  de  tracción  del  ciclo  y  el  eje  de 




Se  estudió  la  degradación  hidrolítica  de  la  trenza  hueca  de  PLA  en 
tres medios distintos: una solución  tampón de  fosfato salino, PBS, con 
pH 7.4, una solución de NaOH 0.01 N con pH 11 y una solución de HCl 
0.001 N con pH 3 a 37°C. El ensayo de  las  trenzas  inmersas en medio 
neutro  tuvo una duración de 12 meses, mientras que el  ensayo de  las 




obteniendo  la  masa  inicial  (m0),  mediante  el  uso  de  una  balanza 
analítica  (XS  Excellence,  USA).  La  solución  neutra  fue  renovada 
semanalmente  y  las  soluciones  ácida  y  básica,  cada  48h.  El  pH  de  la 










la  superficie  y  se  secó  a  37°C  y  vacío  hasta  peso  constante  antes  de 
proceder  a  la  caracterización.  El  peso  de  las  trenzas  después  de  la 










Las  propiedades mecánicas  de  las  trenzas  degradadas  en  distintos 
tiempos  fueron  determinadas  como  se  ha  explicado  anteriormente, 





de PLA,  se utilizó  la  técnica de cromatografía de permeabilidad en gel 
(GPC),  mediante  el  uso  del  software  del  Cromatógrafo  HPLC_GPC, 
(modelo  Waters  1525)  con  el  detector  del  índice  de  refracción.  Las 
muestras  fueron  disueltas  en  tetrahidrofurano,  grado  ACS  (THF) 
(Sharlab)  6  mg/ml.  Para  la  calibración  fueron  utilizados  patrones  de 
 77 
poliestireno.  A  partir  de  la  distribución  de  los  pesos  moleculares  se 




  Cálculo  del  volumen  inyectable  en  el  interior  del  material 
trenzado  
La cantidad de volumen que puede albergar el  interior de  la  trenza 
de PLA, ver Fig. 2.12, de diámetro externo 2 mm, diámetro interno 0.9 
mm y longitud 4 cm, se calculó mediante la ecuación (6): 



















La  morfología  de  los  materiales  de  que  consta  el  prototipo  de 
prótesis:  material  trenzado,  recubrimiento  y  micropartículas,  fue 
observada  mediante  el  microscopio  electrónico  de  barrido  (SEM, 










mediante  el método  basado  en  análisis  de  imágenes  (n=3)  adquiridas 
mediante lupa (Leica MZ APO, Alemania). Se midió el diámetro de 250‐





La  morfología  del  recubrimiento  del  material  trenzado  de  PLA 
realizado a distintos tiempos mediante la técnica de electrospinning, se 




Asimismo,  se midió  el  espesor  del  recubrimiento  en  distintas  zonas  a 
partir de  las  imágenes obtenidas en SEM (n = 2) calculándose el valor 
promedio.  Además,  las  trenzas  de  PLA  recubiertas  con  HA  fueron 
sumergidas en H2O durante 24 h. Transcurrido este tiempo las trenzas 







con  distintos  medios,  se  llevó  a  cabo  siguiendo  la  norma  UNE‐EN 
ISO10993‐5  mediante  el  método  indirecto.  El  ensayo  se  basa  en  el 
estudio de la viabilidad celular en un medio de cultivo que había estado 
previamente  en  contacto  con  el  material  durante  24  h  a  37°C  y 
constante  agitación,  60  rpm,  en  condiciones  estériles.  Para  ello,  la 
trenza de PLA fue sometida a diferentes métodos de esterilización: 1) la 
inmersión  en  una  solución  acuosa  de  etanol  al  70%,  (EtOH  70%) 
durante 4h con cambios cada 30 min, 2) la exposición a una irradiación 
ultravioleta  de  30W  (UV)  durante  la  noche,  y  3)  autoclave  (Mocom 
Proxima,  Alemania),  durante  30 min  a  120°C.  Hay  que  añadir,  que  el 
método  (1),  etanol  al  70%,  no  era  considerado  un  método  de 
esterilización, era un método de desinfección. No obstante, se comparó 









Para  obtener  los  extractos,  1  g  de  trenza  y  1  g  de  látex  fueron 
incubados  por  separado  en  20  ml  de  DMEM  con  4.5  g/l  D‐glucosa, 
suplementado con un 10% de FBS, un 1% penicilina/estreptomicina y 




en  el  caso  del  control  negativo,  medio  normal.  Posteriormente  las 
placas  fueron  incubadas  a  37°C  y  5%  CO2,  manteniendo  el  extracto 
como  medio  de  cultivo  los  14  días  de  la  duración  del  ensayo.  Las 
muestras fueron extraídas a 1, 3, 7 y 14 días.  
 
2.3.2 Cultivo  in  vitro  de  fibroblastos  de  ratón  (L929)  en  los 
componentes de la prótesis 
Los  cultivos  in vitro  sobre  los  distintos materiales  del  prototipo de 
prótesis,  material  trenzado,  los  tres  tipos  de  micropartículas  y 
combinaciones entre ellas  fueron realizados a distintos  tiempos 1, 7 y 
14 días. Se estudió  la viabilidad,  la adhesión y  la proliferación celular. 
Para  la  realización  de  los  cultivos,  las  células  fueron  cultivadas  en 
flascones de 75 cm2 utilizando el medio de cultivo para las L929, DMEM 
con  4.5  g/l  D‐glucosa,  suplementado  con  un  10%  de  FBS,  un  1% 
penicilina/estreptomicina y un 1% L‐glutamina. Una vez llegado a una 
confluencia  mayor  del  80%,  las  células  fueron  desprendidas 
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Una  vez  desinfectado  el  material  trenzado  de  PLA  de  8  mm  de 
longitud, con EtOH 70% y acondicionado 24 h en DMEM con 4.5 g/l D‐
glucosa  sin  FBS,  se  procedió  a  realizar  el  cultivo  con  las  L929. 
Posteriormente,  50  µl  de  una  suspensión  celular  de  11x103  células 
fueron  sembradas  sobre  la  superficie  de  cada  trenza  de  PLA.  Las 
muestras  fueron  incubadas a 37°C y 5% CO2 durante 1 h con el  fin de 
promover la adhesión celular y después se añadió medio de cultivo. El 














DMEM  con  4.5  g/l  D‐glucosa  sin  FBS.  Transcurrido  dicho  tiempo  se 
añadió  100  µl  de  la  suspensión  celular  con  una  concentración  de        
1x105  células/50 mg de micropartículas.  Éstas  fueron mantenidas  1  h 
sin  añadir  más  medio  de  cultivo  con  el  fin  de  mejorar  la  adhesión 
celular. Seguidamente, se completó medio de cultivo hasta alcanzar los 
1000 µl. El medio de cultivo se renovó cada 3 días en ambiente de 37°C 
y  5%  de  CO2.  Cada  experimento  se  realizó  por  triplicado,  y  se  utilizó 








2.3.3 Cultivo  in  vitro  de  células  mesenquimales  humanas  de 
médula ósea (hMSCs) en los componentes de la prótesis 
Para  el  estudio  fueron  realizados  cultivos  in  vitro  a  tiempos  largos 
sobre  el  material  trenzado  y  los  tres  tipos  de  micropartículas,  PLLA, 
CHT  y  HA.  Se  evaluó  y  comparó  la  viabilidad,  la  morfología  y  la 
proliferación celular de las hMSCs, en los diferentes soportes. Por último 
se  realizó  un  estudio  de diferenciación de  las hMSCs  a  tenocitos  en  la 




tenocítica  descritos  en  el  apartado  2.1.4  del  presente  capítulo).  Se 
estudió  la  morfología  adoptada  de  las  células  en  los  substratos 
mediante SEM y  confocal. Para estudiar  la diferenciación  se analizó  la 
expresión  en  las  células  de  colágeno  tipo  I  y  tenomodulina mediante 
inmunofluorescencia. También  fueron cuantificadas  la  tenomodulina y 
la decorina mediante la técnica de reacción en cadena de la polimerasa 
(q‐PCR). 
Para  ello,  una  vez  las  células  fueron  recogidas,  la  fracción 
enriquecida  en  hMSC  fue  separada  en  Percoll  (Sigma)  mediante  un 
gradiente de sedimentación de 20.000 g durante 15 min y suspendida 





un 0.5% de Amphotericin B Solution  (Sigma). El medio  se  renovó dos 
veces  por  semana  y  fueron  seleccionadas  aquellas  células  capaces  de 
adherirse,  eliminando  las  células  flotantes  en  el medio  a  las  primeras 
72h. Una vez llegado a una confluencia del 80% aproximadamente,  las 
células  fueron desprendidas de  los  flascones usando  tripsina y  fueron 
suspendidas  en  DMEM  con  10%  de  FBS.  Estos  ensayos  fueron 









material  trenzado como  los diferentes  tipos de micropartículas  (PLLA, 
CHT y HA) fueron cultivados siguiendo el procedimiento tal y como se 





El  cultivo  se  efectuó  sobre  la  trenza  de  PLA  y  sobre  las 













2.3.4 Cultivo  in  vitro  en  el  prototipo  de  prótesis  en  régimen 
estático y dinámico 







una  suspensión  celular.  Finalmente,  se  realizó  el  ensayo  tanto  en 
régimen  estático  como  en  régimen  dinámico  utilizando  células 
mesenquimales  provenientes  del  tejido  adiposo,  ADSC,  de  oveja.  El 
cultivo se realizó en el prototipo de prótesis con relleno de células en 
combinación  de  micropartículas  de  PLLA:HA  con  células  pre‐
sembradas.  





















Fig.  2.13  Biorreactor  y material  de montaje  a  utilizar  en  el  ensayo  antes  de 








y  con  DMEM  con  4.5g/l  D‐glucosa  sin  FBS  durante  24  h  antes  de 
proceder  al  cultivo.  Posteriormente,  100 µl  de  una  suspensión  celular 
(1x105  células)  fueron  sembradas  sobre  la  superficie  del  material 
trenzado,  tal y como se muestra en  la Fig. 2.14a, e  incubadas a 37°C y 
5%  CO2  durante  1  h.  Transcurrido  dicho  tiempo  se  procedió  a 
montarlas en el biorreactor previamente esterilizado (ver Fig. 2.14b), y 
se  añadió  medio  de  cultivo  hasta  cubrir  las  muestras,  110ml 
aproximadamente, Fig. 2.14c. Finalmente se trasladó al  incubador y se 
conectó al motor, Fig. 2.14d. El tiempo de ensayo fue de 7 y 14 días con 















La  trenza  de  PLA  fue  recubierta  con  HA  mediante  la  técnica  de 
electrospinning durante 30 min,  tal y como se describe en el apartado 






en  el  prototipo  de  prótesis  final.  Inicialmente,  la  trenza  de  PLA 
recubierta  con  HA  se  desinfectó  con  EtOH  al  70%  y  se  realizó  un 
intercambio  controlado  de  EtOH  70%  a  PBS  (Fig.  2.15a).  Después  de 
que la trenza recubierta de HA estuviera en PBS durante una noche se 
procedió  a  acondicionarla  con  DMEM  4.5  g/l  D‐glucosa  y  sin  FBS 
durante  24  h.  Posteriormente,  se  procedió  a  la  inyección  del  relleno, 
células pre‐sembradas durante 4 h  sobre micropartículas de PLLA:HA 





1  h  a  37°C  y  5%  de  CO2.  Transcurrido  este  tiempo,  las  muestras 
destinadas  al  ensayo  con  el  biorreactor  fueron  ubicadas  en  el mismo, 
(Fig.  2.15d  y  Fig.  2.15e).  El  estímulo mecánico  fue  aplicado durante  9 





























La viabilidad  celular  se  evaluó utilizando  (3‐(4,5‐dimetiltiazol‐2‐il)‐
5‐(3‐carboximetoxifenil)‐2(4‐sulfofenil)‐2H‐tetrazolio),  mediante  el 
Cell  Titer  96  Aqueous  One  Solution  Cell  Proliferation  Assay,  MTS 
(Promega).  Se  analiza  mediante  un  método  colorimétrico  que 
determina  el  número  de  células  vivas  debido  a  la  bio‐reducción  del 
reactivo  de  Owen,  por  la  acción  de  las  co‐enzimas  NADPH 
(Nicotinamida‐Adenina Dinucleotido fosfato) o NADH producidas en las 
enzimas  deshidrogenasas  presentes  en  las  células  metabólicamente 
activas.  Como  consecuencia  se  obtiene  un  producto  coloreado,  el 
formazán,  el  cual  es  soluble  en  el  medio  de  cultivo  y  puede  ser 
cuantificado midiendo  la  absorbancia.  Una  vez  transcurrido  el  tiempo 
de cultivo, el material trenzado (trenza‐células) fue transferido a placas 
de  48  pocillos  y  lavado  repetidas  veces  con  PBS;  las  micropartículas 





relación 5:1 y posteriormente  fue añadido hasta  cubrir  totalmente  los 
materiales.  Tras  3  horas  de  incubación  con  5%  de  CO2  a  37°C  y  en 
ausencia  de  luz,  fueron  extraídos  100  µl  de  medio  y  depositados  en 
placas de 96 pocillos para medir la absorbancia a 490 nm utilizando un 




Para  estudiar  la  adhesión  y  la morfología  adoptada  por  las  células 
cultivadas  sobre  los  distintos  soportes:  trenza  de  PLA,  diferentes 
micropartículas  y  prototipo  de  prótesis  se  empleó  el  microscopio 
electrónico  de  barrido  con  un  voltaje  de  10  kV.  Las  muestras  fueron 
lavadas 2 veces con PBS y fijadas con una disolución de glutaraldehido 
al  2.5% durante  1  h  a  4°C.  Transcurrido  dicho  tiempo  fueron  lavadas 
con PBS 3‐4 veces en intervalos de 5 min. Previamente a la observación 
en  SEM  las  muestras  fueron  deshidratadas  realizando  cambios  a 
distintas  concentraciones de EtOH  (30%, 40%, 50%, 60%, 70%, 80%, 











de  actina  y  se  evaluó  la  expresión  de  colágeno  tipo  I  y  de  la 
tenomodulina contenido en la matriz extracelular. Para ello, cumplido el 
tiempo  de  cultivo,  las muestras  fueron  lavadas  1  vez  con  PBS,  fijadas 
con una disolución de formalina al 10% durante 1 h a 4°C y finalmente 
lavadas 3 veces con PBS.  
Para  la  preparación  de  la  tinción  del  citoesqueleto  de  actina,  las 
muestras fueron lavadas con tampón fosfato (PB) 0.1 M durante 5 min a 
temperatura  ambiente.  Seguidamente,  se  añadió  el  tampón  bloqueo 
(TB) que contenía 8.9 mL de PB (0.1 M), 1 mL de FBS (10%) y 0.1 mL de 
triton  X‐100  al  0.1%  durante  2  h  a  temperatura  ambiente. 
Posteriormente,  se  añadió  el  tampón  bloqueo  junto  con  10  μl  de 
bodipy‐FL  phallacidin  (Invitrogen)  por  cada  muestra  y  se  mantuvo 
durante  toda  la  noche  a  4°C  y  en  ausencia  de  luz.  Transcurrido dicho 
tiempo, se eliminó esta disolución y se realizó tres lavados con PB 0.1 M 
cada 5 min. Seguidamente se procedió al montaje en el portaobjetos y 
se  adicionó  una  gotita  de  medio  de  montaje  con  4’6‐diamino‐2‐







Para  la  preparación  de  la  inmunofluorescencia  del  colágeno  tipo  I 
(Col I) (Chemicon) las muestras fueron lavadas con PB 0.1 M durante 5 
min  a  temperatura  ambiente.  Seguidamente  se  añadió  el  tampón 
bloqueo  (TB) durante 2 h. Posteriormente,  se añadió  la mezcla madre 
preparada de anticuerpo  (Ac) primario en proporción 1:40  (Col  I:TB), 
150 μl en el material trenzado y 100 μl en las micropartículas. Se dejó 
incubando  toda  la  noche  a  temperatura  ambiente.  Se  eliminó  esta 
disolución y fueron realizados tres lavados con PB 0.1 M cada 5 min. Se 
preparó  la  mezcla  madre  del  Ac  secundario  Cy3  (Abcam)  en  TB  en 
proporción  1:200  (Cy3:TB)  añadiendo  10  μl  de  bodipy‐FL  phallacidin 
por cada muestra. Una vez resuspendida toda la mezcla, se adicionó 150 
μl en el material trenzado y 100 μl en las micropartículas. Las muestras 
fueron  mantenidas  entre  2‐3  horas  a  temperatura  ambiente  y  en 
ausencia  de  luz. Después  se  eliminó  la  solución madre  y  las muestras 
fueron  lavadas  3  veces  con  solución  PB  0.1  M  cada  cinco  minutos  a 
temperatura  ambiente.  Seguidamente  los  núcleos  celulares  fueron 
teñidos con una disolución de DAPI en proporción 1:1000 (DAPI:H2O) y 
las  muestras  fueron  incubadas  entre  15‐30  min  en  ausencia  de  luz. 
Transcurrido  el  tiempo,  se  eliminó  esta  solución  y  fueron  realizados 
tres  lavados  con  PB  0.1  M  cada  5  min.  Seguidamente  se  procedió  al 
montaje  en  el  portamuestras  adicionando  una  gota  de  medio  de 






se  siguió  los mismos  pasos  que  para  la  detección  del  colágeno  tipo  I 
utilizando  las  mismas  proporciones  del  anticuerpo  primario  1:40 
(Tn:TB) y del secundario 1:200 (Cy3:TB). 
 
 Evaluación  de  distintos  marcadores  de  la  membrana  celular 
mediante citometría de flujo  
Se evaluó la expresión de distintos marcadores de superficie celular 
expresados  por  las  hMSCs  mediante  citometría  de  flujo  usando  las 
células  previamente  cultivadas  sobre  las  micropartículas  de  distintos 
materiales. El ensayo se realizó a 14 días sobre las micropartículas de: 
quitosano,  ácido  hialurónico  y  ácido  poli(L‐láctico)  y  a  21  días 
utilizando  los  medios  de  diferenciación  sobre  las  hMSCs  en  las 
micropartículas  de  ácido  poli(L‐láctico).  Los  marcadores  utilizados 
fueron  el  CD44,  HLA‐DR  y  CD166.  El  CD44  es  el  receptor  del  ácido 




Para  la  preparación  del  ensayo,  una  vez  transcurrido  el  tiempo  de 
estudio  se  procedió  a  tripsinizar  las  células  de  cada  uno  de  los 
materiales.  Para  ello  todas  las  micropartículas  de  un mismo material 
fueron  transferidas a un  tubo de 50 ml,  fueron  lavadas  tres veces con 





procedió  al  filtrado.  Para  ello,  se  filtró  la  solución  de  células  y 
micropartículas  por  tamices  celulares  de:  100  µm,  70  µm  y  40  µm 
(Becton,  Dickinson  and  Company),  para  eliminar  las  micropartículas. 
Una vez filtrado, se centrifugó y se recogió los pellets correspondientes 
de cada material. Cada uno de los pellets, fueron lavados dos veces con 
el  tampón  FACS  que  consiste  en  10  mM  de  HEPES  (Gibco),  1%  de 
penicilina/estreptomicina  y  un  0.2%,  albumina  de  suero  bovino  BSA 
(Sigma) en L‐15 de Leibovitz (Gibco). Después del  lavado, alícuotas de 
1x106  células  fueron  incubadas  en  tampón  FACS  conteniendo 
anticuerpos  monoclonales:  Anti‐CD44  y  HLA‐DR  humano  (BD 
Pharmingen TM), y Anti‐CD166 (AbD Serotec). Después de 30 minutos 
en  ausencia  de  luz  y  en  hielo,  las  células  fueron  lavadas  de  nuevo  en 
tampón  FACS  antes  del  análisis  de  citometría  de  flujo.  Quinientos mil 




El  tampón  FACS  también  se  utilizó  para  estudiar  la  diferenciación 
tenocítica.  Se  analizó  la  expresión  de  CD44,  CD166  y  HLA‐DR  en  las 









la  Victoria  de  Málaga,  Fundación  IMABIS.  Se  realizó  sobre  las 
micropartículas de ácido poli(L‐láctico) en contacto con  los medios de 
diferenciación después de 21 días de cultivo. Se estudió y se cuantificó 




Previo  a  la  cuantificación,  se  realizó una digestión enzimática. Para 











El  contenido  de  glicosaminoglicanos  en  el  prototipo  de  prótesis  en 




(Biocolor,  RU),  siguiendo  el  protocolo  del  fabricante.  Este  ensayo 
consiste  en  teñir  con  azul  de  dimetilmetileno  los  componentes  de 
polisacáridos  sulfatados.  Para  el  desarrollo  del  ensayo  se  utilizó 
diferentes concentraciones (0, 2, 5, 10, 15, 20 y 30 μg/ml) de 4‐sulfato 
de  condroitina  bovina  como  estándares  para  preparar  la  curva  de 
calibración.  Una  vez  las  muestras  se  encontraban  a  temperatura 
ambiente se aplicó vortex durante unos segundos. En un microtubo se 
depositó 1 ml de blyscan dye reagent y se adicionó 100 μl de muestra o 
estándares,  luego  los  tubos  fueron agitados mecánicamente durante 1 
hora protegiéndolos de la luz; tras la reacción fueron centrifugadas las 
muestras  a  12000  rpm  durante  10  minutos,  luego  se  eliminó  el 
sobrenadante  y  se  adicionó 700 μl  de  reactivo de disociación  en  cada 
microtubo. Tras  la  dilución del  colorante  (10 min  aprox.),  se depositó 






anterior,  el  contenido  total  de  ácido desoxirribonucleico  (DNA) de  las 
células cultivadas en el prototipo de prótesis fue determinado usando el 
kit  de  cuantificación  PicoGreen  dsDNA  (Invitrogen),  siguiendo  las 
indicaciones  del  fabricante.  En  una  placa  de  96  pocillos  se  mezcló          
28.7  μl  de  sobrenadante  de  cada  muestra  con  71.3  μl  de  Picogreen 
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solution  y  100  μl  de  buffer  TE  1X.  Posteriormente  las  placas  fueron 
incubadas durante 10 min protegidas de  la  luz y  fueron realizadas  las 
medidas  de  fluorescencia  en  un  lector  de  multiplacas  Victor  3  a  una 
longitud de onda de 490 nm. Cada muestra se midió por triplicado y la 




Una  vez  digeridas  las muestras  como  en  los  ensayos  anteriores,  la 
cuantificación  de  colágeno  tipo  I  en  el  prototipo  de  prótesis  fue 
determinado  usando  el  kit  de  cuantificación  Mouse  type  I  collagen 
detection  kit  (Chondrex,  EEUU),  siguiendo  el  protocolo  del  fabricante. 
En una placa de 96 pocillos se añadió 100 μl del anticuerpo de captura y 
se  incubó a 4°C  toda  la noche. Para el desarrollo del  ensayo  se utilizó 
diferentes concentraciones (0, 0.08, 0.16, 0.32, 0.63, 1.25, 2.5 μg/ml) de 
una solución estándar de mouse type I collagen para preparar la curva 
de calibración. Se añadió a  cada pocillo 100 μl de  los estándares y  las 
muestras y fueron incubadas durante 2 h a temperatura ambiente. Los 
pocillos  fueron  lavados tres veces con un buffer de  lavado y se añadió 
100 μl de una solución de estreptavidina peroxidasa por 1 h. Se repitió 
el  lavado y  se adicionó 100 μl de una  solución OPD durante 30 min a 











con  su  respectiva  desviación  estándar.  El  estudio  estadístico  fue 



















































































3.1 DETERMINACIÓN  DE  LAS  PROPIEDADES  FISICO­
QUÍMICAS Y MECÁNICAS DE LOS MATERIALES 
El  estudio  de  las  propiedades  de  los  materiales  que  van  a  formar 
parte del prototipo de prótesis  se muestra  en esta  sección. En primer 
lugar  se  presenta  la  caracterización  y  el  estudio  de  degradación 






La  morfología  de  la  trenza  hueca  de  PLA  puede  observarse  en  la     
Fig.  3.1,  donde  se muestra el  aspecto general  y  los detalles  relevantes 
tales  como:  el  ángulo  de  trenzado  y  las  dimensiones  de  la  trenza.  La 
trenza está  formada por 12 hilos, cada hilo mide 500 μm (Fig. 3.1c), y 
está  compuesto  por  cuatro  fibras  de  150  microfibrillas.  El  diámetro 
observado de las microfibrillas fue de 15±0,5 μm como se observa en la 
Fig.  3.1d;  mientras  que  los  diámetros  externo  e  interno  de  la  trenza 
fueron  de  1.9±0.2 mm  y  0.9±0.03 mm  (Fig.  3.1b)  respectivamente.  El 










que  las  dimensiones  de  la  trenza,  el  número  de  fibras  y  el  ángulo  de 
trenzado  determinarán  la  correcta  adaptación  de  la misma  al  tendón 
que se quiera reemplazar. Estudios realizados por Freeman et al.  [81], 





el  termograma  obtenido  durante  el  barrido  de  calentamiento  del 
material  tal  y  como  fue  recibido.  Se  observa  que  a  temperatura 
ambiente,  el material  se encuentra en estado vítreo  (por debajo de su 
Tg).  La  transición  vítrea  ocurre  aproximadamente  a  62°C; 
inmediatamente,  por  encima  de  esta  temperatura  se  manifiesta 
claramente en la curva un pico exotérmico, debido a la cristalización de 






partir  del  termograma  la  entalpía  de  cristalización  y  de  fusión  se 
pueden  obtener  por  los  procedimientos  estándar.  Una  comparación 
entre  la  entalpía  de  fusión  obtenida  con  la  entalpía  de  fusión  del  PLA 
cristalino,  nos  permite  obtener  el  grado  de  cristalinidad  del material; 
con  el  fin  de  determinar  el  valor  de  esta  cantidad  para  el  material 
recibido, la entalpía de cristalización se restó de la entalpía de fusión y 
el  resultado  se  divide  por  el  valor  de  la  entalpía  de  fusión  del  PLA 
cristalino.  Todas  estas  cantidades  se  muestran  en  la  Tabla  3.1;  y 
coinciden  con  los  valores  de  PLA  reportado  en  la  literatura  [112]. 
Puesto que la Tg calculada del material, está unos 25°C por encima de la 
temperatura  corporal,  los  procesos  que  ocurren  en  el  estado  vítreo 
pueden suponerse con seguridad que estarán ausentes o tendrán lugar 
a  un  ritmo  muy  lento,  por  lo  que  la  trenza  hueca  de  PLA  puede 









Los  datos  de  Tg,  Tf,  ΔHc,  ΔHf  y  %  Xc  obtenidos  se  recogen  en  la 
siguiente tabla:  
 
Tg(°C)  ΔHc(Jg­1)  ΔHf(Jg­1)  Tf (°C)  Xc (%) 
62.4  10.7  43.8  167  35.9 
 
Tabla 3.1. Temperaturas de transición vítrea (Tg), entalpía de cristalización de 









Para  confirmar  la  calidad  del  PLA  utilizado  por  el  fabricante  se 
realizó un estudio de degradación térmica mediante termogravimetría 
(TGA)  a  la  trenza hueca de PLA. La Fig.  3.3 muestra  la  derivada de  la 
pérdida de peso obtenida en el ensayo termogravimétrico de la trenza 
de  PLA.  Se  observa  que  la  degradación  térmica  empieza 
aproximadamente en 250°C y se completa en  los 400°C, observándose 





Además  del  análisis  químico  realizado  a  la  trenza  de  PLA,  también 
fueron caracterizadas las propiedades mecánicas tanto de los hilos que 



















región  es  de  εtoe,  3±0.1  %.  Si  los  hilos  siguen  orientándose  en  la 
dirección de la carga aplicada,  la trenza se vuelve más rígida debido al 
estiramiento  de  un  gran  número  de  hilos,  hasta  que  todos  ellos  se 
estiran alcanzando  la deformación  lineal.  El módulo de Young  en esta 





Cuando  el material  se  somete  a  régimen  dinámico  y  se  estira  bajo 
ciclos de  la misma carga, se observa un  incremento de  la deformación 
no recuperable (Fig. 3.5a), siendo el % de elongación del orden del 7% 
después de 90 ciclos. Teniendo en cuenta que el porcentaje de histéresis 
mecánica  es  un  indicador  de  la  pérdida  de  energía  en  cada  ciclo,  la 














Se  ha  reportado  que  los  tendones  trabajan  normalmente  entre  la 
región toe y la primera parte de la región lineal [115], donde el tendón 
tiene  valores  del módulo  de  Young  sobre  1‐2  GPa  [116].  La  curva  de 
tensión‐deformación de nuestra trenza de PLA mostró valores de εtoe y 
de módulo de Young muy  similares  a  los del  tendón natural. Además,   
los  trenzados  analizados  mostraron  un  comportamiento  mecánico 
lineal  hasta  tensiones  muy  superiores  a  las  máximas  estimadas  para 
tendones naturales,  que  son alrededor de 30 y 67 MPa  [117, 118]. Es 
importante  destacar  que  cuando  se  necesite  ajustar  las  propiedades 






Asimismo,  la  histéresis  mecánica  estimada  en  las  trenzas  (9%)  se 
mostró dentro del rango de valores reportados para los tendones, entre 
3% y 38% [119, 120]. Esta propiedad es de importancia funcional para 
el  comportamiento  dinámico  del  tendón,  teniendo  relación  con  la 
cantidad de energía metabólica que puede estar almacenando durante 
la  locomoción. No  obstante,  la  aplicación de  cargas  cíclicas  entorno  al 
límite  de  linealidad,  provocó  deformaciones  no  recuperables  dando  a 
conocer la necesidad de realizar un preacondicionamiento del material 
previo  al  implante.  Estos  resultados  obtenidos  con  respecto  a  las 
propiedades mecánicas validan la utilización de la trenza de PLA desde 
el  punto  de  vista  de  su  uso  inicial,  es  decir  proporcionar  la  fuerza 
necesaria tras la implantación in vivo. 
A  continuación  se  presenta  la  caracterización  de  la  degradación 
hidrolítica de la trenza de PLA in vitro. Como se ha citado en la sección 
1.3,  la  prótesis  es  biodegradable  y  por  ello  será  reabsorbida  in  vivo 
mientras que el neotejido vaya creciendo. Debido a eso, es  importante 

















La pérdida de masa de  la  trenza de PLA  tras su degradación en  los 
distintos medios  se  presenta  en  función del  tiempo  en  la  Fig.  3.6.  Los 




de  1%  después  de  un  año  en  PBS.  El  análisis  estadístico  mediante  t 
Student indica que las muestras en medio básico presentan una pérdida 
de masa  significativa a partir del  séptimo día de ensayo mientras que 
















Esta  diferencia  tan  notable  de  pérdida  de  masa  en  los  distintos 
medios se debe a que el mecanismo asociado con la hidrólisis del grupo 
éster en medio básico se produce por el ataque del  ión hidroxilo a  los 
carbonos  del  carbonilo.  Este  ión  hidroxilo  tiene  un  fuerte  efecto 
catalítico  que  acelera  la  degradación  provocando  un  incremento  de 
grupos hidroxilo (–OH) y grupos carboxílicos (‐COOH) en  la superficie 
de la trenza haciéndola más hidrófila y más expuesta a la degradación. 
Sin embargo,  las  trenzas sometidas a medio PBS y medio ácido  tienen 





124]  en  sus  estudios  de  degradación  hidrolítica  del  PLA  demostraron 
que  en  el  medio  básico  el  material  era  degradado  por  una  erosión 
superficial provocando una importante pérdida de masa, mientras que 
























que  en  las  trenzas  sometidas  a  medio  ácido  no  se  observan 
imperfecciones.  Transcurridos  30  días  del  ensayo,  los  cambios  en  la 
superficie del material  trenzado sometido a medio básico se muestran 
más notables, observándose múltiples perforaciones en la superficie de 





Fig.  3.8  Micrografías  de  SEM  de  la  trenza  de  PLA  antes  y  después  de  ser 
expuesta a medio básico y ácido durante distintos tiempos. T0, indica el inicio 
del  ensayo,  T15d  tras  15  días  de  degradación  y  T30d  después  de  30  días  de 
degradación a 37°C. 
 
Esta  morfología  adquirida  en  las  microfibras  degradadas  con 
distintos medios  indica  la posibilidad de que  se esté produciendo una 
erosión superficial en la muestra sometida a medio básico y una erosión 
en  bloque  en  las  trenzas  sometidas  a  PBS  y  a  medio  ácido.  Estos 








Para corroborar  la degradación hidrolítica que sufre  la  trenza a pH 
neutro,  fueron estudiados  los cambios del peso molecular de  la  trenza 
mediante  GPC.  La  distribución  de  los  pesos  moleculares  de  la  trenza 
antes y después de producirse la degradación hidrolítica se muestra en 
la  Fig.  3.9.  Cuando  la  degradación  está  en  proceso,  los  pesos 
moleculares  se desplazan hacia  valores de Mw menores.  La base de  la 











de  PLA  degradada  en  PBS  a  distintos  tiempos.  Aplicando  el  test 
estadístico  t  Student  con  una  p<0.05  no  se  observa  cambios 
significativos de Mw hasta  el  octavo mes de degradación,  sin  embargo 
aparecen  cambios  significativos  para  Mn  en  el  tercer  mes.  El  Mw 








0  (1.6±0.02)x105 (7.7±0.5)x104 2.1±0.16 
1  (1.4±0.01)x105 (5.9±0.8)x104 2.4±0.34 
3  (1.2±0.07)x105 (5.3±1.2)x104 2.3±0.39 
6  (1.3±0.3) x105 (3.9±1.1)x104 3.3±0.18 
8  (7.4±1.3)x104  (3.2±0.7)x104 2.4±0.14 
10  (7.9±0.7)x104  (3.2±0.4)x104 2.5±0.03 
12  (7.9±0.3)x104  (3.1±0.2)x104 2.5±0.22 
 
Tabla  3.2  Valores  de  GPC  del  peso  molecular  promedio  en  peso  (Mw),  en 
número (Mn) y el  índice de polidispersión (PDI) de  la  trenza de PLA, antes y 
después de distintos periodos de degradación en PBS a 37°C. 
 
Los  datos  obtenidos  de  la  distribución  de  pesos  moleculares 
mediante GPC debidos a la degradación hidrolítica de la trenza de PLA 
en medio básico y ácido se muestran en la Tabla 3.3 y en la Tabla 3.4. El 
Mw  de  la  trenza  de  PLA  degradada  en  ambos  medios  desciende 
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significativamente  al  segundo  mes  (t  Student  con  p<0.05);  el  mismo 





(días)  Mw (g mol­1)  Mn (g mol­1)  PDI 
0  (1.61±0.02)x105  (7.7±0.5)x104  2.09±0.60 
2  (1.33±0.04)x105  (6.8±0.4)x104  1.96±0.06 
4  (1.31±0.05)x105  (6.4±1.0)x104  2.01±0.24 
7  (1.30±0.05)x105  (5.8±1.2)x104  2.33±0.35 
14  (1.28±0.04)x105  (6.3±0.8)x104  2.05±0.22 
30  (1.26±0.02)x105  (5.3±0.9)x104  2.44±0.35 
 
Tabla 3.3 Peso molecular promedio en peso (Mw), en número (Mn) y el índice 






(días)  Mw (g mol­1)  Mn (g mol­1)  PDI 
0  (1.61±0.02)x105  (7.7±0.5)x104  2.10±0.16 
2  (1.27±0.06)x105  (5.5±0.5)x104  2.18±0.23 
4  (1.32±0.01)x105  (5.6±0.9)x104  2.40±0.18 
7  (1.30±0.05)x105  (5.9±1.4)x104  2.21±0.20 
14  (1.25±0.04)x105  (5.8±0.8)x104  2.18±0.28 
30  (1.25±0.05)x105  (5±0.80)x104  2.52±0.20 
 
Tabla 3.4 Peso molecular promedio en peso (Mw), en número (Mn) y el índice 




La  rotura  de  los  enlaces  ésteres  producida  por  la  degradación 
hidrolítica en los distintos medios da lugar a la formación de cadenas de 




del  peso molecular  no  se  corresponde  con  la  pérdida  de masa  de  las 
muestras observada en la Fig. 3.6. Este comportamiento es debido a que 
las  muestras  expuestas  a  un  medio  básico  se  vuelven  más  hidrófilas 





y después de  la degradación hidrolítica  a 37°C  se utilizó  la  técnica de 
DSC.  La  Tg,  ΔHc,  ΔHf,  Tf  y  la  Xc  de  las  trenzas  de  PLA  expuestas  a  los 
distintos  medios  de  degradación,  fueron  estimados  mediante  los 
termogramas  obtenidos.  Los  resultados  obtenidos  del  barrido  de 
calentamiento de  la  trenza de PLA degradada en PBS a  lo  largo de 12 









(meses)  Tg (°C)  ΔHc (Jg­1)  ΔHf (Jg­1)- Tf (°C)  Xc (%) 
0  62.4  10.7  43.8  167.6  36 
1  77.0  5.81  48.0  170.2  42.2 
3  76.8  5.66  48.0  168.0  42.3 
6  77.1  5.26  50.7  168.4  45.4 
8  76.8  5.56  48.5  164.7  42.9 
12  76.5  4.76  48.1  163.9  43.6 
 




de  PLA  degradado  en  solución  básica  y  ácida.  En  ambos  medios,  se 

























0  62.4 10.7  43.8  167.6 36  62.4 10.7  43.8  167.6  36 
2  69.0 7.45  46.6  164.6 39.2 75.5 7.46  47.1  167.2  39.6 
14  75.9 6.58  48.9  167.1 42.3 75.9 7.18  48.1  167.3  40.9 
30  77.1 5.28  47.9  167.3 42.6 77.1 6.23  47.3  164.9  41.1 
 
Tabla  3.6  Propiedades  térmicas  de  la  trenza  de  PLA  antes  y  después  de  la 





La  fragmentación  de  las  cadenas  poliméricas  influye  en  las 
propiedades  térmicas del material.  Los datos obtenidos mostraron un 
incremento  de  la  cristalinidad  en  todos  los  medios  utilizados. 
Resultados  similares han  sido observados  en  estudios de degradación 
de  membranas  de  PLA  [127,  128].  El  incremento  de  la  cristalinidad 
puede  ser  atribuido  a  que  los  principales  efectos  de  la  degradación 






Para  conocer  los  efectos  de  la  degradación  hidrolítica  en  las 
propiedades  mecánicas  de  la  trenza  hueca  de  PLA  fueron  realizados 




















También  fueron  estimados  a  partir  de  las  curvas  tensión‐
deformación  el  módulo  de  Young,  la  tensión  de  rotura  y  el  %  de 
Capítulo 3 
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0  1268±87  217±0.1  4±0.5 
2  341±27  190±8  28±4 
4  311±16  186±6  30±4 



























0  1268±87  217±0,1  4±0.5  1268±87 217±0.1  4±0,5 
15  427±13  211±15  28±2  403±15  214±12  28±1 











con  respecto  del  valor  inicial.  En medio  ácido  después  de  un mes  de 
degradación  disminuye  en  un  70%  y  un  71%  en  medio  básico.  Con 
respecto a este descenso de las propiedades mecánicas del material, se 
ha  reportado  en  diversos  estudios  realizados  in  vivo  con  materiales 
trenzados  para  la  regeneración  del  tendón  de  Aquiles,  que  las  bajas 





degradación  hidrolítica  afecta  considerablemente  las  propiedades 
mecánicas del PLA  [125, 126, 129, 130],  estando en  concordancia con 
nuestros resultados. 
El  estudio  de  degradación  hidrolítica  realizado  nos  mostró  la 
evolución de  los  cambios  de  las  propiedades morfológicas,  térmicas  y 




en  otros  tejidos  [131].  Acerca  de  los  fragmentos  liberados  en  la 
segmentación de las cadenas del polímero, se ha reportado que pueden 







el  apartado  2.2.1  de  materiales  y  métodos.  El  objetivo  era  obtener 
micropartículas  con  un  diámetro  aproximado  entre  50‐100  μm  para 




micropartículas  (PLLA,  CHT  y  HA)  y  los  histogramas  del  %  de 
frecuencia obtenido del diámetro de  las mismas. El diámetro se midió 
sobre  las  imágenes  realizadas  con  la  lupa  y  se  calculó  el  tamaño 












La  morfología  de  las  micropartículas  obtenidas  fue  examinada 
mediante  imágenes  realizadas  con  SEM,  Fig.  3.12.  Las  micrografías 
muestran  que  las  micropartículas  de  PLLA  son  esféricas  y  presentan 
una  superficie  lisa.  Las  micropartículas  de  CHT  y  de  HA,  presentan 
irregularidades en  la  superficie que pueden ser debidas  al proceso de 
deshidratación  utilizado  para  realizar  las  micrografías.  Sin  embargo, 







de  los  polímeros  puros  respectivamente.  Entre  el  rango  0‐100°C,  los 
termogramas de las micropartículas de PLLA y de CHT comparados con 
los  termogramas  de  sus  respectivos  polímeros  puros,  muestran  un 
comportamiento  muy  similar,  mostrando  ausencia  de  trazas  de 
disolventes provenientes del proceso de  fabricación. Los termogramas 
de  las  micropartículas  de  HA  con  respecto  al  del  HA  puro  muestra 
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diferencias  por  debajo  de  100°C  debido  a  la  humedad  absorbida 
durante el almacenamiento y la manipulación.  
Con  respecto  a  la  degradación  térmica  de  las  diferentes 
micropartículas, se observa que las de PLLA se degradan entre el rango 
de  temperaturas  de  260°C  a  400°C  aproximadamente,  teniendo  la 
máxima  velocidad  de  degradación  en  370°C.  Asimismo,  las 
micropartículas  de  CHT  presentan  un  rango  de  degradación  entre 
200°C  y  450°C,  apareciendo  su  máxima  velocidad  de  degradación  a 
300°C.  Por  último,  el  rango  de  temperaturas  de  degradación  de  las 
micropartículas de HA se encuentra entre 150°C a 450°C, presentando 












Fig.  3.14  se muestran  imágenes  del  espesor  y  de  la morfología  de  los 
recubrimiento  de  HA  realizados  sobre  el  material  trenzado  de  PLA  a 
distintos tiempos (20 y 30 min). A 20 min el espesor promedio obtenido 
es  de  31±9  μm  y  a  30 min  es  espesor  promedio  es  de  33±5  μm.  Las 
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imágenes  a  mayores  aumentos  muestran  que  a  mayor  tiempo  de 




















Aunque  los  espesores  medidos  para  20  y  30  min  mostraron  una 
morfología  y  un  espesor muy  similar,  el  ensayo  de  hinchado  durante   
24  h  mostró  que  la  muestra  recubierta  con  HA  durante  30  min 
presentaba mejor consistencia. Por ello, se seleccionó este tiempo para 
los  ensayos  posteriores.  Este  recubrimiento  de  HA  además  de  evitar 







3.2 EVALUACIÓN  BIOLÓGICA DE  LOS MATERIALES QUE 
FORMAN EL PROTOTIPO DE PRÓTESIS  
Después de realizar la caracterización de los materiales en cuanto a 
sus  propiedades  físico‐químicas  y  mecánicas,  en  este  apartado  se 
presentan los resultados obtenidos de los ensayos biológicos realizados 
sobre  los materiales que componen el prototipo de prótesis. Para ello, 
se  han  utilizado  dos  tipos  celulares  de  diferente  procedencia:  (i) 
fibroblastos  de  ratón  (de  la  línea  celular  L929)  y  (ii)  células  madre 
mesenquimales provenientes de médula ósea humana. Los fibroblastos 
han sido utilizados como modelo biológico y además porque junto con 





células  madre  mesenquimales  provenientes  de  médula  ósea  humana, 
hMSCs, para analizar el comportamiento celular in vitro de estas células 
sobre  los componentes de que consta  la prótesis. El uso de  las hMSCs, 







3.2.1 Estudio  del  comportamiento  in  vitro  de  las  L929  sobre  los 
distintos componentes de la prótesis  
Para  analizar  la  respuesta  biológica  de  los  fibroblastos  sobre  los 
diferentes  sustratos  entre  los  que  se  incluyen:  la  trenza  de  PLA,  las 
micropartículas  (de  quitosano,  de  ácido  hialurónico  y  de  PLLA)  y 







Debido  a  que  el  material  trenzado  es  un  producto  comercial, 
fabricado  por  la  Asociación  de  Industriales  del  Textil  (AITEX),  como 
ensayo  previo  a  los  cultivos  celulares  se  realizó  un  ensayo  de 
citotoxicidad in vitro. Para ello, se siguió el procedimiento detallado en 
el  apartado  2.3.1  de  materiales  y  métodos  según  la  norma  UNE‐EN 
ISO10993‐5.  Asimismo,  se  evaluó  también  la  idoneidad  de  diferentes 
técnicas  de  esterilización  entre  las  que  se  incluyen,  esterilización  por 
ultravioleta (UV) y autoclave y desinfección con etanol (EtOH) al 70%.  
 





mediante  microscopía  óptica  (Fig.  3.16)  y  la  viabilidad  celular  se 
determinó mediante un ensayo de MTS (Fig. 3.17).  
Las células cultivadas utilizando el medio que ha estado en contacto 
con  el  látex  (control  positivo  citotóxico)  y  el  material  trenzado 
esterilizado  por  UV  y  en  el  autoclave  muestran  una  morfología 
redondeada  a  diferencia  de  las  células  cultivadas  utilizando  el  medio 
que  ha  estado  en  contacto  con  el material  trenzado  desinfectado  con 
EtOH 70%, donde las células están bien adheridas al sustrato (placa de 
cultivo) y muestran una morfología alargada en forma de huso incluso a 
los  14  días  de  cultivo  (Fig.  3.16).  La  morfología  de  las  células  en  el 
control  negativo  (no  citotóxico)  es  muy  similar  al  de  las  células 
cultivadas  con  el  medio  que  ha  estado  en  contacto  con  el  material 














la  viabilidad  celular  mediante  un  ensayo  de  MTS  a  los  diferentes 
tiempos de cultivo, 1, 7 y 14 días. Como se muestra en  la Fig. 3.17  las 
células cultivadas utilizando el medio que ha estado en contacto con el 
material  trenzado  en  EtOH  70%  permanecen  viables  durante  los  14 
días del ensayo. El número de células viables aumenta con el tiempo de 
cultivo  de  manera  similar  a  lo  que  ocurre  en  el  control  negativo,  no 
siendo así en el control positivo (látex) y en los materiales esterilizados 
por UV y en el autoclave, donde el número de células viables disminuye 
significativamente  a  partir  de  los  7  días  de  cultivo.  Analizando  en 
conjunto  los  resultados  obtenidos  podemos  decir  que  las  técnicas  de 
esterilización  por  UV  y  en  el  autoclave  no  son  adecuadas 
probablemente  porque  alteran  las  propiedades  físico‐químicas  del 
material  trenzado,  siendo  el  proceso  de  esterilización  por  autoclave 
más  agresivo  que  por  UV  debido  a  que  el  material  se  somete  a  altas 
temperaturas  durante  el  proceso  de  esterilización  cristalizándolo  y 
volviéndolo más  rígido.  Por  otra  parte,  la  esterilización por UV puede 
que no esté siendo efectiva debido al grosor de la trenza de PLA y a la 








Estos  resultados  validaron  la  elección  de  EtOH  al  70% como  la 
técnica  de  desinfección  más  eficaz  con  respecto  a  las  alternativas 
estudiadas.  Aunque  el  EtOH  al  70%  no  esteriliza  completamente,  es 




cultivo  con  el  medio  que  había  estado  en  contacto  con  el  material 
desinfectado  con  EtOH  70%  fue  significativamente  mayor  que  la 










ensayo  de  citotoxicidad  de  la  trenza  de  PLA  con:  medio  de  cultivo 
suplementado  con  10%  FBS  sin  estar  en  contacto  con  el  material  (Control 
negativo), el medio que ha estado en contacto con las trenzas esterilizadas por 
diferentes  técnicas  (EtOH 70%, UV  y  autoclave),  y medio  en  contacto  con  el 
látex  (Control  positivo).  (p  <0,05,  *significa  que  hay  diferencia  significativa 
entre las diferentes muestras en un mismo tiempo). 
 


















La  morfología  y  la  adhesión  celular  de  los  fibroblastos  L929 
cultivados sobre el material trenzado durante 1, 7 y 14 días de cultivo 
cambian en el  tiempo como se puede apreciar en  la Fig. 3.19. A  las 24 
horas  de  cultivo  (1  día)  las  células  muestran  una  morfología 
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redondeada,  sin  embargo  a  los  7  días  de  cultivo  muestran  una 
morfología  fusiforme.  A  tiempos  largos  (14  días),  las  células  crecen 
orientándose longitudinalmente a  la fibra, recubriéndola por completo 
y  estableciendo  entre  ellas  puentes  celulares  (uniones  célula‐célula) 




realizó  un  ensayo  de  tinción  del  citoesqueleto  de  actina  (Fig.  3.20). 
Como  se  observa  en  la  Fig.  3.20  las  células  exhiben  una  forma 
redondeada después del primer día de cultivo, para tiempos de cultivo 
más largos (7 y 14 días), las células se orientan longitudinalmente en la 
dirección  de  las  fibras,  mostrando  una  morfología  alargada  con  un 
citoesqueleto de actina bien desarrollado y núcleos bien definidos. A los 
14 días de cultivo se observan  interacciones célula‐célula que  llegan a 
fusionar  varias  fibras.  Además,  se  observa  una  tinción  verde 
(citoesqueleto  de  actina)  que  recubre  completamente  el  material 
trenzado. La actina es una proteína del citoesqueleto que proporciona 
andamiaje  a  las  células;  capaz  de  reorganizarse  dependiendo  de  las 
características del entorno creando microfilamentos necesarios para la 
migración celular.  
El  citoesqueleto  de  actina  bien  desarrollado  evaluado  mediante 
fluorescencia  indicó  que  las  células  se  adhirieron  perfectamente  y 
fueron  capaces  de  migrar  y  colonizar  todo  el  material  trenzado.  La 
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caracterización  de  la  trenza  hueca  de  PLA,  indica  que  posee  unas 
características  físicas,  químicas  y  morfológicas  que  permiten  una 
excelente  adhesión  y  supervivencia  celular  que  se  incrementa  con  el 
tiempo  de  cultivo.  Resultados  similares  fueron  obtenidos  sembrando 
















En  este  apartado  se  analizará  el  comportamiento  biológico  de  las 
células  L929  en  diferentes  micropartículas  con  el  objetivo  de 
seleccionar  el  soporte más  adecuado, micropartículas de CHT o PLLA, 
para  transportar  las  células  en  el  interior  del  material  trenzado. 
Posteriormente,  el  soporte  celular  seleccionado  se  combinará  con 
micropartículas  de  HA,  que  actuarán  de  relleno  junto  con  el  soporte 
portador de  las células. El HA es uno de  los componentes de  la matriz 
extracelular  del  tejido  conectivo,  promueve  la  angiogénesis 
potenciando así  la  regeneración del  tejido  lesionado  [136]. Es de gran 
importancia  realizar  una  buena  elección  de  las  micropartículas 
portadoras  de  las  células  inductoras  a  la  regeneración,  ya  que  estos 
sustratos deben expandir y transportar a las células por el interior de la 
trenza de PLA.  











La  viabilidad  celular  sobre  las  diferentes micropartículas  estimada 

















las  micropartículas  de  CHT  y  HA.  La  viabilidad  celular  en  el  control 
(suspensión  celular)  es  significativamente  superior  con  respecto  a 
todas  las  micropartículas,  lo  cual  es  indicativo  de  que  las  células  en 
suspensión proliferan más rápido que las adheridas a un soporte físico. 
Por  ello,  las  células  cultivadas  sobre  los  soportes  con  superficie 
hidrófila,  (CHT y HA) se adhieren  inicialmente con mayor dificultad al 
material  pero  al  haber más  contacto  célula‐célula  hay  un  crecimiento 






morfología  extendida  desde  el  primer  día  de  cultivo  (Fig.  3.22a).  Sin 
embargo, sobre las micropartículas de HA y CHT la adhesión celular es 
más  pobre  a  tiempos  cortos  exhibiendo  una  morfología  redondeada 


















También  fueron  realizados  ensayos  de  tinción  del  citoesqueleto  de 
actina  como  se  muestra  en  la  Fig.  3.23.  Las  células  sobre  las 
micropartículas  de  PLLA  y  CHT  muestran  un  citoesqueleto  de  actina 







días  de  cultivo  sobre  las  micropartículas  de  PLLA,  CHT  y  HA.  Los  núcleos 
fueron teñidos con DAPI. 
 
La  morfología  que  adopta  la  célula  sobre  los  distintos  soportes 
(PLLA, CHT y HA) está relacionada con la interacción célula‐material. El 
proceso  de  adhesión  de  las  células  sobre  diferentes  sustratos 
(micropartículas)  está  mediado  por  distintos  mecanismos.  Por  una 
parte  están  las  características  de  la  superficie  como  la  topografía  y  el 
carácter  hidrófilo  o  hidrófobo,  entre  otros,  los  cuales  juegan  un papel 




la  superficie  del material,  las  proteínas  se  adsorben de  forma distinta 
tanto  en  cantidad,  como  el  tipo  de  proteínas  que  se  adsorbe,  la 
orientación que toma o la configuración de éstas al ser adsorbidas.   
Teniendo  en  cuenta  estas  características,  la  variación  de  la 
morfología  observada  sobre  las  micropartículas  de  PLLA,  morfología 
extendida, y una morfología más redondeada sobre las micropartículas 
de  CHT  coincide  con  los  estudios  realizados  por  García  et  al.  [139] 
donde  se  demuestra  que  en  el  CHT  las  proteínas  se  adsorben 
inicialmente  con  una  conformación  globular  y  en  el  PLLA  con  una 
conformación  extendida,  influyendo  de  este  modo  en  la  adhesión  y 
morfología de  las  células.  Con  respecto  a  las de HA,  la mayoría de  las 
células no se adhirieron en su superficie, formaron aglomerados. En la 
literatura  está  reportado  que  este  material  se  utiliza  en  aplicaciones 




realizados  sobre  las  diferentes  micropartículas,  se  seleccionó  las 
micropartículas  de  PLLA  frente  a  las  de  CHT  como  soporte  celular 





Como  se  ha mencionado  anteriormente,  el  soporte  seleccionado  se 
cultivará  con  las  células  apropiadas  (hMSCs)  y  se  inyectará mediante 




objetivo  de  poder  inyectar  fácilmente  el  relleno  (células  y 
micropartículas)  en  el  interior  del  material  trenzado  sin  bloquear  la 
jeringa. Para conocer este parámetro, se realizó un ensayo de adhesión 
a  tiempos  cortos  a  1,  2,  3  y  6  horas,  con  fibroblastos  (células  L929) 
sobre las micropartículas de PLLA y se evaluó su morfología mediante 
SEM.  
En  la  Fig.  3.24  se  muestran  las  micrografías  de  SEM  obtenidas 
después de 1, 2, 3 y 6 horas de cultivo. Como se puede apreciar a partir 
de  las 6 horas de  cultivo aparecen  los primeros agregados de  células‐
micropartículas  de  aproximadamente  100  μm.  Teniendo  en  cuenta  el 
resultado  obtenido  se  decidió  que  el  tiempo  de  cultivo  previo  a  la 










Una  vez  elegido  el  soporte  celular,  micropartículas  de  PLLA,  y 
estimado el tiempo de cultivo antes de inyectar, las micropartículas de 
PLLA  fueron  combinadas  con  las  micropartículas  de  HA  en  dos 






En  la Fig. 3.25,  se muestran  los  resultados obtenidos del ensayo de 
MTS. A  tiempos  cortos  (1  día),  el  número de  células  viables  sobre  las 
micropartículas de PLLA es mayor respecto a los dos grupos ensayados, 
lo cual coincide con los resultados esperados. Sin embargo, a los 14 días 




aumentando  la  velocidad  de  proliferación  celular.  Por  una  parte,  se 
encuentran  las  células  adheridas  a  las micropartículas  de  PLLA  y  por 
otro lado hay más cantidad de células que están en contacto entre sí, tal 










días  de  cultivo.  (p  <0,05,  *significa  que  hay  diferencia  significativa  entre  las 
diferentes  muestras  en  un  mismo  tiempo  y  **  entre  la  misma  muestra  a 
distintos tiempos de cultivo). 
 
La  morfología  de  las  células  L929  sobre  los  dos  grupos  de 
micropartículas, 2PLLA:1HA y 1PLLA:2HA, se muestran en  la Fig. 3.26 
después de 1, 7 y 14 días de cultivo. Como era de esperar,  se observa 
una  diferencia  evidente  en  la  morfología  de  las  células  sobre  las 
micropartículas  de  PLLA  (células  fusiformes)  y  las  de  HA  (células 




Los  resultados  obtenidos  en  ambos  grupos  (2:1  y  1:2,  PLLA:HA) 
muestran  que  la  combinación  de  ambas  micropartículas  mejora  la 
proliferación celular respecto a un único tipo de micropartículas. Como 
a  tiempos  iniciales  las  micropartículas  de  PLLA  muestran  una  mejor 














Los  resultados  obtenidos  en  el  cultivo  de  las  L929  sobre  los 
diferentes  componentes  de  la  prótesis  (material  trenzado  y  relleno, 
células,  micropartículas  de  PLLA  y  HA)  demuestran  que  la  adhesión, 
supervivencia  y  proliferación  celular  se  incrementa  con  el  tiempo  de 
cultivo. A los 14 días de cultivo, la superficie de los componentes de la 
prótesis está completamente cubierta por células y matriz extracelular, 








3.2.2 Estudio  del  comportamiento  de  las  hMSCs  in  vitro  en  los 
distintos componentes de la prótesis 
Para  estudiar  el  comportamiento  de  las  hMSCs,  sobre  los 
componentes de la prótesis fueron realizados cultivos a tiempos largos 
sobre  la  trenza  de  PLA  y  las  diferentes micropartículas  (PLLA,  CHT  y 
HA). Se estudió la viabilidad, la morfología y la proliferación celular en 
los diferentes materiales ensayados. Asimismo, se realizó un ensayo de 
diferenciación  de  hMSCs  a  tenocitos,  utilizando  un  medio  de 
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El  cultivo  sobre  el  material  trenzado  con  las  hMSCs,  se  realizó  del 
mismo modo que el cultivo del material trenzado con las células L929. 
En la Fig. 3.27 se muestran los resultados del ensayo de MTS. Como se 







1,  7  y  14 días  de  cultivo.  (p  <0,05,  *significa  que hay diferencia  significativa 








Fig. 3.28 Imágenes de SEM de  la morfología de  las hMSCs  sobre  la  trenza de 
PLA a 1, 7 y 14 días. Las flechas indican células en las microfibras.  
 
Para  visualizar  mejor  la  distribución  de  las  células  en  el  material 
trenzado  se  realizó  una  tinción  del  citoesqueleto  de  actina.  En  la         
Fig.  3.29  se  observa  que  las  células  se  orientan  en  la  dirección  de  las 
fibras  mostrando  una  morfología  alargada  con  un  citoesqueleto  de 
actina bien desarrollado.  
Estos  resultados  revelan  que  las  hMSCs  muestran  un  buen 
comportamiento  celular,  adhiriéndose  y  proliferando  correctamente 
sobre  este  material.  Resultados  similares  han  sido  reportados  en  la 






Fig.  3.29  Tinción  del  citoesqueleto  de  actina  (verde)  desarrollado  por  las 










diferentes micropartículas  aumenta  con  el  tiempo  de  cultivo.  A  1  y  7 
días,  el  número  de  células  viables  sobre  las  micropartículas  de  HA  y 
PLLA es mayor comparado con las micropartículas de CHT, sin embargo 





físico  juega  un  papel  fundamental  en  la  viabilidad  y  proliferación 
celular. 
 
Fig.  3.30  Ensayo  de  MTS  de  las  hMSCs  cultivadas  sobre  las  distintas 





las  diferentes  micropartículas  a  1  y  14  días  de  cultivo.  A  un  día  de 
cultivo  se  observa  que  hMSCs  sobre  las  micropartículas  de  PLLA  se 






Las hMSCs  adheridas  sobre  las micropartículas  de  CHT muestran  una 
morfología más redondeada en los primeros días de cultivo. A 14 días, 









Fig.  3.31  Imágenes  de  SEM  de  la  morfología  de  las  de  las  hMSCs  sobre  las 
diferentes micropartículas siendo  (a)  las de PLLA,  (b)  las de HA, y  (c)  las de 






Para  visualizar  mejor  la  distribución  de  las  células  sobre  las 
micropartículas  se  realizó  la  tinción  del  citoesqueleto  de  actina.  En  la 
Fig. 3.32 se observa que a un día de cultivo, las células cultivadas sobre 



















CD166  indica  que  las  células  aisladas  y  empleadas  en  el  estudio  son 
hMSCs. 
En  la  Fig.  3.33  se  representa  las  células  vivas  y  los  porcentajes  de 
cada uno de los marcadores de superficie existentes en la membrana de 
la célula. La línea negra representa el  isotipo control, de la  línea negra 
hacia  la  izquierda  aparecen  las  células  que  no  emiten  fluorescencia 
debido  a que no poseen  este marcador  en  su membrana y de  la  línea 








Fig.  3.33  Inmunofenotipo  del  cultivo  de  hMSCs  sobre  las micropartículas  de 




de  HA  expresan  un  0%  en  cada  uno  de  los marcadores  de  superficie 
estudiado  (CD44, CD166 y HLA‐DR)  lo  cual puede ser debido a que el 




fluorescencia  al  ponerles  el  marcador  de  viabilidad,  el  citómetro 
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ambos  materiales,  obteniéndose  valores  de  11  y  12.5%  para  los 
materiales CHT y PLLA respectivamente. Sin embargo la expresión del 
CD44 es significativamente mayor en el PLLA, 46 %, respecto del CHT, 





comportamiento mostrado  de  las  hMSCs  sobre  las micropartículas  de 
PLLA desde el primer día de cultivo, sumado a la diferencia tan notable 




Las  hMSCs  cultivadas  en  las  micropartículas  de  HA  también 
mostraron un buen comportamiento, por lo que se siguen manteniendo 









Las  hMSCs  fueron  cultivadas  sobre  la  trenza  de  PLA  y  sobre  las 
micropartículas  de  PLLA  durante  21  días  utilizando  dos  medios  de 
cultivo diferentes con la finalidad de estudiar su diferenciación in vitro: 
un medio  suplementado  con  la proteína BMP‐12  (medio M1) y medio 
suplementado  con  una  mezcla  de  factores  de  crecimiento,  TGF‐β1  y   
IGF‐1 (medio M2).  
La viabilidad  celular  sobre  la  trenza de PLA  se evaluó mediante un 
ensayo  de  MTS.  La  Fig.  3.34  indica  que  el  número  de  células  viables 
aumenta  significativamente en  función del  tiempo siguiendo  la misma 
tendencia en ambos medios. Tanto en un medio como en otro, el control 
presenta  un  número  de  células  viables  mayor  con  respecto  al  que 
muestran las células sobre el material.  






Fig.  3.34  Ensayo  de  MTS  de  las  hMSCs  cultivadas  sobre  la  trenza  de  PLA 
utilizando  dos  medios  distintos:  medio  suplementado  con  BMP‐12  y  medio 














Fig. 3.35  Imágenes de SEM de  la morfología de  las hMSCs sobre  la  trenza de 







fueron  realizados  ensayos  de  inmunofluorescencia  para  detectar  la 
expresión  de  varios  marcadores  como  son  el  colágeno  tipo  I  y  la 
tenomodulina  presentes  en  los  tenocitos.  También  se  ha  utilizado  los 
marcadores de actina para corroborar la morfología celular (Fig. 3.36). 
A partir de los 14 días, se observa la formación de matriz colagénica, 
siendo  más  evidente  en  las  muestras  con  medio  suplementado  con 
BMP‐12  (Fig.  3.36a  y b). A partir  de  los 21 días de  cultivo  se  observa 







Fig.  3.36  Inmunofluorescencia  de  proteínas  expresadas  por  las  hMSCs 
cultivadas en  la  trenza de PLA utilizando  los medios diferenciadores. a) y b) 






cultivadas  en  el material  trenzado muestran  signos  de  diferenciación, 
no  sólo  por  el  cambio  morfológico  observado  sino  también  por  la 
expresión  de  las  distintas  proteínas.  De  forma  cualitativa,  se  observó 
que  las  células  cultivadas  en  el  medio  suplementado  con  la  BMP‐12 
expresan  más  colágeno  tipo  I  que  las  cultivadas  en  el  medio 
suplementado  con TGF‐β1  y  IGF‐1.  En  cambio,  las  células  en  contacto 
con este medio (TGF‐β1 y IGF‐1) expresan más tenomodulina indicando 
que  esta  mezcla  de  factores  favorece  la  adhesión,  proliferación  y 
diferenciación de las hMSCs.  

















PLLA  utilizando  dos  medios  distintos:  medio  suplementado  con  BMP‐12  y 





Los  resultados  de  MTS  demuestran  que  el  comportamiento  de  las 
hMSCs sobre las micropartículas es diferente al obtenido en la trenza de 




La morfología de  las hMSCs  cultivadas  sobre  las micropartículas de 
PLLA  a  tiempos  largos  y  empleando  los  distintos  medios  de 
diferenciación  fue  analizada  mediante  microscopía  electrónica.  En  la 
Fig.  3.38  se  muestran  las  micrografías  a  14  y  21  días.  En  el  medio 
suplementado con BMP‐12 las células se adhieren a la superficie de las 
micropartículas  y  exhiben  una  morfología  alargada.  En  el  medio 



















Para  evaluar  si  se  ha  producido  diferenciación  celular  a  tenocitos 
fueron  realizados  ensayos  de  inmunofluorescencia  para  detectar  la 
expresión  de  colágeno  tipo  I  y  tenomodulina  y  la  tinción  del 
citoesqueleto de actina (Fig. 3.39).  
A  partir  de  los  14  días  de  cultivo,  las  hMSCs  cultivadas  con medio 
suplementado con la BMP‐12 comenzaron a expresar matriz colagénica, 
incrementándose esta expresión a los 21 días de cultivo.  La tinción del 
citoesqueleto  de  actina  revela  la  presencia  de  células  con  una 
morfología  más  alongada  (Fig.  3.39a  y  b),  lo  cual  coincide  con  los 
resultados  observados  en  las  micrografías  de  SEM  (Fig.  3.38).  Las 
células cultivadas en el medio suplementado con la mezcla de factores 
TGF‐β1  y  IGF‐1  expresan  en  menor  medida  el  colágeno  tipo  I.  La 
expresión  de  tenomodulina  es  positiva  en  ambos  medios 








Fig.  3.39  Inmunofluorescencia  de  proteínas  expresadas  por  las  hMSCs 
cultivadas  en  las  micropartículas  de  PLLA  utilizando  los  medios 
diferenciadores.  a)  y  b)  expresión  de  colágeno  tipo  I  (rojo)  y  tinción  del 




Las  inmunofluorescencias  de  colágeno  tipo  I  y  tenomodulina 
muestran  indicios  de  que  el  medio  con  BMP‐12  tiene  mayor  efecto 
inductor.  Estos  resultados  coinciden  con  los  obtenidos  por  Lou  et  al. 









En  la Fig. 3.40 se muestran  los resultados de  la PCR cuantitativa de 
las  células  cultivadas  en  las  micropartículas  con  los  dos  medios 
diferenciadores tras 21 días de cultivo.  
Finalmente  la  cuantificación muestra  que  el  uso  de  ambos medios 
promueve  la  diferenciación  tenocítica,  siendo  el  medio  suplementado 
con  BMP‐12  el  que  induce  una  mayor  expresión  de  tenomodulina  y 
decorina.  Esta  proteína  morfogenética  ósea  ha  sido  utilizada 














marcadores  de  superficie  expresado  por  las  hMSCs,  fueron  evaluados 
los marcadores: CD44, HLA‐DR y CD166. En este caso se han comparado 




En  la  Fig.  3.41  se  observa  que  las  células  no  expresan  el marcador 
HLA‐DR,  como  se  esperaba  y  sí  expresan  los  dos  receptores 
característicos  de  las  células  mesenquimales,  el  CD166  y  el  CD44.  El 
porcentaje  de  expresión  del  CD166  ha  disminuido  del  12.5%  a  7.4% 
cuando  el  medio  está  suplementado  con  BMP‐12  y  de  un  12.5%  a 





las  células  cultivadas  con medio  suplementado  con BMP‐12  adquirían 
una morfología  alargada  y  estaban  en menor  contacto  con  el material 
pudiendo influir en el descenso de la expresión de este marcador. Otra 
causa  podría  ser  que  las  células  estén  utilizando  otra  integrina  de 
adhesión.  Esta  molécula  de  superficie  celular  es  un  mediador  de  las 
interacciones célula‐célula [144] y la nueva morfología adoptada por las 
células implica que están en menor contacto entre sí y con la superficie 
del material. En  cambio,  la  reducción en el porcentaje de  la expresión 
del  marcador  CD44  sí  ha  sido  significativa.  Se  observa  que  en  los 
medios  de  diferenciación  se  reduce  de  un  46%  a  un  26%,  cuando  el 
medio está suplementado con BMP‐12 y de un 46% a un 18%, cuando el 
medio  está  suplementado  con  TGF‐β1  y  IGF‐1.  El  CD44  también  está 
implicado  en  la  interacción  célula‐célula  y  célula‐matriz,  siendo  así 
responsable  de  la  migración,  del  crecimiento  y  de  la  supervivencia 
celular  [145].  Por  ello,  el  cambio  morfológico  puede  haber  afectado 
estas  interacciones  provocando  un  descenso  en  la  expresión  del 
marcador. Por el  contrario, en el estudio realizado por Zhu et al.[146] 
muestra que las MSCs derivadas de médula ósea estimuladas mediante 
el  factor de crecimiento derivado de  las plaquetas  (PDGF), aumentaba 





No  se  conoce bien  la  causa de  esta  reducción,  la  bibliografía  indica 





Fig.  3.41  Inmunofenotipo  del  cultivo  de  hMSCs  sobre  las micropartículas  de 










la  regeneración  tendinosa.  La  inyección del  relleno  (micropartículas  y 
células)  en  el  interior  del  material  trenzado  y  la  estimulación  con  la 






















En  el  apartado  anterior  se  evaluó  el  comportamiento  celular  sobre 
los distintos componentes que forman el prototipo de prótesis (trenza 
de  PLA  y  micropartículas  de  HA  y  PLLA)  utilizando  dos  fuentes 
celulares  diferentes,  la  línea  fibroblástica  L929  y  las  hMSCs, 
confirmándose  en  ambos  casos  una  buena  adhesión  y  proliferación 
celular  sobre  los  diferentes  soportes  y  revelando  signos  de 
diferenciación tenocítica cuando se empleó  las células mesenquimales. 










Los  ensayos  biológicos  fueron  realizados  en  estático  y  en  un 
biorreactor  con  la  finalidad  de  reproducir  en  cierto  modo  las 
condiciones  fisiológicas  a  la  que  está  sometido  el  tejido  tendinoso  in 
vivo.  Resulta  válido  señalar  que  aunque  las  células  mesenquimales 
utilizadas  son  de  origen  animal,  este  modelo  in  vitro  debería  ser 











la  siembra  de  las  mismas  y  a  su  colocación  en  el  biorreactor. 
Transcurrido  el  tiempo  de  cultivo  (7  y  14  días),  las  muestras  fueron 
fijadas y se analizó la morfología de los fibroblastos (línea celular L929) 
sembrados  en  la  superficie  de  la  trenza  y  en  el  interior  de  la  misma 
mediante microscopía electrónica de barrido.  
En  la  Fig.  3.43  se  muestran  las  micrografías  obtenidas  de  la 
superficie  de  la  trenza  a  7  y  14  días  de  cultivo  en  régimen  dinámico. 
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Como  se  puede  observar  las  células  se  adhieren  y  se  distribuyen  por 










revelan  la  presencia  de  células  en  el  interior  de  la  misma  lo  cual  es 
indicativo, de que las células han migrado desde la superficie hacia las 
fibras más  internas. De manera similar a como ocurre en  la superficie 









Para  evaluar  si  se  ha  producido  una  respuesta  celular  al  estímulo 
mecánico aplicado en el biorreactor, se analizó la expresión de colágeno 
tipo  I  mediante  ensayos  de  inmunofluorescencia  y  la  tinción  del 
citoesqueleto de actina.   En este caso, también se ha analizado a modo 





Como  se  observa  en  la  Fig.  3.45  las  células  parecen  expresar  más 
colágeno  tipo  I  cuando están sometidas a un estímulo mecánico,  en el 
biorreactor,  que  cuando  se  cultivan  en  régimen  estático.  El  colágeno 
tipo I es la proteína predominante del tejido tendinoso y su expresión y 
secreción son determinantes en el proceso de formación de este tejido. 


















en  régimen  estático  y  en  el  biorreactor  se  comprobó  la  viabilidad 
celular  mediante  un  ensayo  de  MTS  a  1,  7  y  14  días  y  se  analizó  la 
morfología de las células mediante SEM. 
En  la  Fig.  3.46  se  muestran  los  resultados  del  ensayo  de  MTS 
obtenido  en  el  prototipo  de  prótesis.  El  número  de  células  viables 
aumenta hasta el día 7 de cultivo y luego se mantiene constante hasta el 






de  cultivo.  (p<0,05,  *significa  que  hay  diferencia  significativa  entre  las 
diferentes  muestras  en  un  mismo  tiempo  de  cultivo  y  **  entre  la  misma 
muestra a distintos tiempos de cultivo). 
 



















fibroblastos  mediante  SEM  y  la  distribución  de  células  mediante 
ensayos  de  tinción  de  núcleos  celulares  y  citoesqueleto  de  actina. 
También  fueron  realizados  ensayos  de  cuantificación  de DNA,  GAGs  y 










la  sección  transversal  del  prototipo  de  prótesis  final.  En  la  imagen  se 















régimen  estático  y  dinámico.  Como  se  puede  apreciar  las  células 




células  exhiben  una morfología más  extendida  (Fig.  3.49a).  En  ambos 





















en el  interior del material  trenzado. El soporte (micropartículas) en  la 
etapa inicial de adhesión hace posible que haya una mejor eficiencia en 
la siembra, contrario a lo que sucede en la muestra control, que utiliza 
como  relleno  la  suspensión  celular,  en  donde  se  observan  menos 
cantidad de células adheridas en el material trenzado y una distribución 
celular menos uniforme.  Los ensayos en régimen dinámico inducen una 








Fig. 3.50  Imágenes de  la  tinción del citoesqueleto de actina (verde),  tanto en 
régimen  estático  como  dinámico  en  el  interior  de  la  prótesis  cultivada  con 
L929  durante  14  días  utilizando:  una  combinación  de  micropartículas 




colágeno  tipo  I  (Fig.  3.51).  La  Fig.  3.51a muestra  que  el  contenido  de 




La  producción  de  colágeno  tipo  I  normalizado  (Col  I/DNA)  en  el 
prototipo de prótesis es mayor en condiciones dinámicas con respecto 
al  cultivo  en  estático  (Fig.  3.51b).    La  muestra  control  cultivada  en 
régimen  estático  no  presenta  diferencias  en  comparación  con  el 
biorreactor.  Tanto  en  régimen  estático  como  en  el  biorreactor,  la 
producción de  colágeno  tipo  I  es aparentemente mayor en  la muestra 
control que en el prototipo de prótesis.  
La  Fig.  3.51c  muestra  que  la  producción  de  GAGs  normalizada 
(GAGs/DNA) en el prototipo de prótesis tanto en condiciones estáticas 
como  en  dinámicas  es  similar,  mientras  que  en  la muestra  control  el 
contenido de GAGs es superior en régimen estático que en dinámico. La 








Fig.  3.51  Cuantificación  de  la  producción  de  componentes  de  la  matriz 
extracelular. a) DNA, b) Colágeno tipo I normalizado con el contenido de DNA 




Los  resultados  obtenidos  indican  que  el  cultivo  en  el  prototipo  de 
prótesis  donde  se  utiliza  como  relleno  (células  +  micropartículas  de 





núcleos  celulares  en  régimen  dinámico  en  el  prototipo  de  prótesis 
mostraron  una  distribución  celular  mimética  a  la  que  ocurre  en  el 
estado natural del  tendón. La  cuantificación de  los  componentes de  la 
matriz extracelular  (colágeno  tipo  I y GAGs) mostró un alto contenido 
de  GAGs.  Este  alto  contenido  de  GAGs  puede  desempeñar  un  papel 
esencial  en  el  establecimiento,  mantenimiento  y  remodelación  de  la 
arquitectura  tisular  en  la  fase  temprana  de  la  curación  tendinosa.  La 
producción  de  colágeno  tipo  I  fue  mayor  en  el  prototipo  de  prótesis 
estimulado mecánicamente.  Resultados  similares  han  sido  reportados 
por Yang et al.[94] y Surrao et al.[97] donde se confirma que las células 
responden a un estímulo mecánico produciendo más cantidad de GAGs 
y  colágeno  tipo  I.   No  obstante,  estos  resultados  realizados  sobre una 
muestra no deben tomarse como concluyentes, deben ser considerados 
como  resultados  orientativos.    Como  los  estudios  con  el  biorreactor 






con  la  línea  celular  L929,  se  realizó un  ensayo  (n=2) del  prototipo de 
prótesis  cultivado  con  células ADSC  de  oveja.  El  ensayo  se  realizó  en 
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régimen  estático  y  en  el  biorreactor  durante  14  días.  En  este  caso  se 
analizó  la morfología  de  las ADSC  mediante  SEM  y  la  distribución  de 




régimen  estático  y  dinámico.  Como  se  puede  apreciar  las  células 



















Fig. 3.53  Imágenes de  la  tinción del citoesqueleto de actina (verde),  tanto en 
régimen  estático  como  dinámico  en  el  interior  de  la  prótesis  cultivada  con 
ADSC  de  oveja  durante  14 días  utilizando  como  relleno una  combinación de 



























observó  una  distribución  uniforme  de  las  células  en  el  interior  del 
prototipo y las células parecían mostrar buena adhesión a las fibras. Se 
observó  que  cuando  se  aplica  un  estímulo  mecánico,  las  células 









Debido  a  las  limitaciones  encontradas  en  las  prótesis  actuales,  la 
ingeniería  tisular ha abierto nuevas posibilidades en  la reconstrucción 
de las roturas tendinosas. En la presente tesis doctoral se ha diseñado y 
fabricado  un  nuevo  prototipo  de  prótesis  tendinosa  biodegradable,  la 
cual  se  espera  que  sea  totalmente  reabsorbida  por  el  organismo  sin 
provocar  ningún  efecto  negativo  permaneciendo  el  nuevo  tejido 
formado. Esto no sucede cuando se implanta una prótesis permanente, 
ya que no tienen la capacidad de regenerarse y con el tiempo sufren de 
alguna manera,  un  fallo mecánico  que da  lugar  a  una  segunda  cirugía 
[29]. 
La  nueva  prótesis  diseñada  está  compuesta  por  tres  componentes 
fundamentales: (i) el material trenzado de PLA, (ii) el relleno (células + 
micropartículas  de  PLLA  y  HA),  y  (iii)  el  recubrimiento  de  HA.  Para 
validar  el  prototipo  de  prótesis,  en  primer  lugar  se  analizó  el 
comportamiento  biológico  de  cada  uno  de  sus  componentes  con  dos 
líneas celulares diferentes (fibroblastos L929, hMSCs) y a continuación 




prototipo  de  prótesis  tendinosa  diseñada  en  este  trabajo  es  la  trenza 
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hueca  de  PLA.  El  original  diseño  que  presenta  el  soporte  trenzado 
reveló  que  sus  propiedades  mecánicas  se  correspondían  con  las 
propiedades biomecánicas que presenta  el  tendón natural, mostrando 
una  deformación  en  la  zona  toe  entre  un  2‐4%  de  su  longitud  y  un 
módulo  de  Young  en  la  zona  lineal  entre  1‐2GPa[116].  Estos  ensayos 
demostraron que las propiedades mecánicas de la trenza hueca de PLA 




En  estudios  previos  se  han  realizado  cultivos  in  vitro  sobre  la 
superficie de materiales trenzados para la regeneración de tendón [80, 
81],  uno  de  los  inconvenientes  de  esta  estrategia  es  que  las  células 
quedan  desprotegidas  frente  a  cualquier  estímulo  externo.  La  ventaja 




una  manera  localizada.  Esta  propiedad  de mantener  las  células  en  la 
zona lesionada también es más efectiva frente a la terapia celular, en la 
cual la fuente celular se inyecta directamente en la lesión y por lo tanto 








HA.  Se  comprobó  que  este  relleno  frente  a  una  suspensión  celular, 
provoca  una  mejora  en  la  distribución,  en  la  proliferación  y  en  la 
diferenciación celular en el caso de utilizar factores estimulantes, como 





los  tejidos  adyacentes  una  vez  sea  implantada.  Este  recubrimiento 
posee  unas  excelentes  propiedades  antiadherentes,  tal  y  como  se  ha 
reportado  en  diversos  estudios  [133,  134].  Con  respecto  al 
recubrimiento de HA realizado en este trabajo se ha comprobado que es 
estable  y  no  hay  adherencia  celular  durante  14  días  de  cultivo.  Los 
resultados de  viabilidad  revelan una perfecta difusión de nutrientes  y 
una adecuada eliminación de los desechos celulares.  
 
El  prototipo  de  prótesis  diseñado  ha  sido  validado  con  células 
mesenquimales, ADSC,  en  régimen dinámico utilizando un  biorreactor 
diseñado  en  el  CBIT  que  simula  el  comportamiento  mecánico  que  se 
produce  en  estos  tejidos  in  vivo.  La  movilización  temprana  en  estos 
tejidos  después  de  una  lesión  es  muy  importante  para  que  no  se 
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produzcan  adherencias  y  haya  una  buena  funcionalidad  del  tejido.  En 
nuestro  caso  los  resultados  obtenidos  al  estimular  el  prototipo  de 
prótesis a tiempos cortos se observa una mayor alineación celular con 
respecto  al  contorno  de  las  fibras  de  PLA  y  mayor  producción  de 
componentes  de  la  matriz  extracelular,  lo  cual  concuerda  con  los 
estudios reportados por Lister et al.  [14], que realizó estudios clínicos 
observando que  la movilización temprana en  la  fase de reparación del 


































































es  capaz  de  reproducir  la  curva  tensión‐deformación  de un  tendón 
natural,  indicando  que  es  un  material  apto  para  formar  parte  del 
prototipo de prótesis diseñado.  
 
2. La  trenza  de  PLA,  al  degradarse  hidrolíticamente,  empezará  a 
transferir  más  carga  al  tejido  formado,  mejorando  su  alineación  y 
propiedades mecánicas. 
 
3. Se  logró  sintetizar  distintas  micropartículas  con  los  diámetros 
deseados.  Se  demostró  que  un  soporte  celular  formado  por  la 









5. Cultivos  celulares  in  vitro  de  células  con  distintas  procedencia, 
tanto en los materiales que forman el prototipo de prótesis como en 




6. Se  comprobó  que  el  uso  de  factores  de  crecimiento  específicos 
puede  inducir  la  diferenciación  de  las  hMSCs  a  tenocitos  sobre  el 
soporte celular seleccionado, micropartículas de PLLA.  
 
7. El  cultivo  in  vitro mediante  células  de  distinta  procedencia  en  el 

















biodegradable  y  autoregenerativa de  tendón y  extensible  a  ligamento. 
Todos  los  ensayos  efectuados  hasta  el  momento  nos  confirman  su 
aptitud,  pero  estos  ensayos  sólo  han  sido  efectuados  en  unas 
condiciones no siempre idénticas a las existentes en el organismo. 
 
Por  otra  parte,  existen  variables  cuyos  valores  óptimos  aún  no 
hemos  sido  capaces  de  determinar,  como  podría  ser  el  número  de 
células a incorporar en el interior de la prótesis, las células idóneas o las 




distal  y  proximal  aunque  se  podría  utilizar  cualquier  solución  de  las 
existentes en la cirugía. 
 
Así  pues,  y  como  primer  paso  para  futuras  líneas  de  trabajo, 
proponemos  la  realización  de  ensayos  in  vitro  en  los  que  seamos 
capaces  de  determinar  el  número  y  tipo  de  células  a  incorporar  y  las 
condiciones del estímulo aplicado. Un rediseño y mejora del biorreactor 






en  un  modelo  animal  de  un  tamaño  suficiente  como  para  provocar 
esfuerzos  comparables  a  los  humanos.  La  resección  del  implante  a 
distintos tiempos nos permitiría evaluar la evolución de la prótesis tras 
su  implante;  la  ausencia  de  reacciones  adversas,  la  evolución  de  las 
propiedades mecánicas, la cantidad y calidad del tejido regenerado, o la 




en  el  modelo  animal,  procederíamos  a  la  validación  del  producto  de 
acuerdo con la normativa existente, de modo que podríamos acometer 







































































































Fig.  1.2  Formación  de  una  fibrilla  de  colágeno  tipo  I:  A)  aminoácidos 
unidos  formando  una  cadena  α,  donde  la  glicina  ocupa  la  tercera 
posición  (círculos  en negro), B  y C)  tres  cadenas α  formando  la  triple 
hélice de la molécula de procolágeno. Estas cadenas están rodeadas por 
una  fina  capa  de  proteoglicanos  y  glicosaminoglicanos,  D)  el 
procolágeno  se  convierte  en  tropocolágeno  que  se  une  para  formar 
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en  la prótesis para el ensayo en estático, c)  inyección del relleno en  la 
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